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1 Einleitung 
Seit Ende der sechziger Jahre werden Herzklappenbioprothesen aus Schweineaortenherzklappen o-
der Rinderperikard entwickelt und alternativ zu mechanischen Herzklappen klinisch eingesetzt. Da-
durch entfällt die lebenslängliche Einnahme von Antikoagulantien. Die Funktionsfähigkeit der 
bioprothetischen Herzklappen ist jedoch oftmals zeitlich begrenzt aufgrund strukturellen Klappen-
versagens infolge Kalzifizierung. Die Kalzifikation kardiovaskulärer Prothesen ist klinisch bedeut-
sam. Sie stellt neben der "natürlichen" Degeneration des Bindegewebes der Klappensegel die Haupt-
ursache des primären Versagens von Bioprothesen dar. Die Kollagendegeneration wiederum gilt den 
wichtigsten pathogenetischen Faktor für die Klappenverkalkung.  
Es hat sich sowohl in in-vivo Untersuchungen am Tier als auch im klinischen Einsatz gezeigt, daß die 
Kalzifizierung eine Langzeitkomplikation darstellt und infolgedessen nur unter erheblichem zeitlichen 
und experimentellem Aufwand in vitro zu untersuchen ist [127]. Die Frage, warum Bioprothesen 
kalzifizieren und wie sich der genaue Ablauf von chemischen Vorstufen, die im Klappengewebe ak-
kumulieren, bis hin zu den letzlich extrem verkalkten und immobilen Klappensegeln vollzieht, kann 
bis heute nicht eindeutig beantwortet werden. 
Das Kalzifizierungsphänomen implantierter Prothesen ist nicht nur auf Erfahrungen mit Bioprothesen 
beschränkt. Auch künstliche Materialien in kardiovaskulären Systemen verkalken im Langzeitverlauf, 
wie Erfahrungen mit Herzklappen aus Polyurethan [27,72,112,133] oder ebenfalls aus Kunststoff be-
stehenden Pumpsäcken künstlicher Herzkammern zeigen [44,88]. Mit zunehmendem Gebrauch von 
Homografts oder fixierten gerüstlosen Xenografts wächst auch die Besorgnis um die Kalzifikation 
der Aortenwand in dessen Wurzelsegment [202]. Aus diesem Grund wird der Kenntnisstand zu Ho-
mograftkalzifizierung im Rahmen der vorliegende Arbeit untersucht.  
Bei der Analyse kalzifizierter Bioprothesen stellt man fest, dass es sich bei der Verkalkung um kri-
stallines Hydroxylapatit handelt und die Verkalkung prinzipiell nicht von der dystrophischen Verkal-
kung menschlicher Herzklappen oder Verkalkung im Gefäßsystem unterschieden werden kann [326]. 
Nach dem histologischen Bild unterscheidet man eine intrinsische Kalzifikation, die innerhalb des o-
riginären Klappengewebes liegt, von einer extrinsischen Verkalkung, bei der oberflächlich aufgela-
gerte Thromben oder Zellen bzw. nicht primär im Implantat vorhandene Strukturen innerhalb der 
Klappensegel kalzifizieren [296,299]. Extrinsische Verkalkungen werden häufig im Zusammenhang 
mit bakterieller Vegetation gesehen, führen aber seltener zu einer Beeinflussung der Klappenfunktion 
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als die intrinsische Verkalkung, die als wichtigstes Korrelat des strukturellen Klappenversagens bei 
Bioprothesen angesehen werden kann. 
Der initiale Ablauf der Verkalkung, d.h. wie sich die Bildung der ersten kristallinen Hydroxylapa-
titkristalle vollzieht, ist bis heute ungeklärt. Ob lokal bei erhöhten Konzentrationen von Calcium 
und/oder Phosphat das Löslichkeitsprodukt überschritten wird oder ob Kristallisationskeime aus-
schlaggebend sind, muß offenbleiben. Man kann aber sicher von einem multifaktoriellen Prozeß aus-
gehen [292]. Komplexe Mechanismen im Calzium- und Phosphatstoffwechsel, strömungsdynamische 
Faktoren, Patientenerkrankungen u.a. stehen in Zusammenhang mit dem Entstehen von Verkalkun-
gen. [81] 
Der Ausgangsort der intrinsischen Verkalkung ist häufig im lockeren Bindegewebe der Spongiosa zu 
finden. Die elektronmikroskopische Analyse läßt einen Zusammenhang mit abgestorbenen Bindege-
webszellen, Zellmembranen, Zellkernen oder Mitochondrien vermuten. In den Zwischenräumen der 
kollagenen Faserbündel lagern sich Hydroxylapatitkristalle ab, später werden die Kollagenfasern, die 
in dem kalzifizierten Areal oftmals Brüche aufweisen, komplett kalzifiziert 
[106,108,111,138,235,260,278,284,330]. Mehr oberflächlich angesiedelte Verkalkungen wurden im 
Rasterelektronenmikroskop in der Nähe kleiner Oberflächendefekte gefunden [189,190].  
Bei der dystrophischen Kalzifizierung in Weichgewebe, welches abgestorben oder dessen Stoff-
wechsel herabgesetzt ist, werden die Mechanismen dadurch erklärt, dass in saurem Milieu eine An-
reicherung von Calciumionen erfolgt, die nachfolgend bei einer Veränderung des pH-Wertes (Spülef-
fekt durch Gewebsflüssigkeit mit nachfolgender Alkalisierung) als Carbonate und Phosphate ausfal-
len [119]. In vivo wurde bei an metastatischer Kalzifikation erkrankten Patienten für ein Löslich-
keitsprodukt des Calciumphosphats zwischen 60 und 75 (mg/dl)² gezeigt, dass dort die Kalzifizie-
rung fast ausschließlich von dem pH-Wert und dem Vorhandensein des Inhibitors abhängt [334]. Für 
eine weitere Bedeutung der pH-Wert-Änderung bei der Mineralisierung spricht, dass Steroidhormo-
ne, die den Knochenaufbau fördern, die Milchsäureproduktion hemmen und somit vermutlich eine 
lokale pH-Erhöhung bewirken. Dies wiederum begünstigt die physikalisch-chemischen Bedingungen 
für eine Ablagerung des Calciumphosphats [262]. Nach [282] wird auch die Wachstumsrate des A-
patitkristalls unter anderem durch den extrazellulären pH-Wert reguliert, welcher außerhalb des Ske-
lettsystems niedriger ist und somit die Mineralbildung verhindert.  
In dieser Arbeit soll in vitro die Abhängigkeit der Kalzifizierung vom pH-Wert bei PUR-Werkstoffen 
und Rinderperikardgewebe untersucht werden. Als möglicher Faktor der Kalzifizierung der Bi-
oprotheses wird zudem Glutaraldehyd gesehen. Im Rahmen dieser Arbeti sollen beide Aspekte - pH-
Wert und Glutaraldehyd-Fixierung - untersucht werden. Dazu werden zunächst Möglichkeiten ge-
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sucht, unterschiedliche pH-Werte im Rinderplasma einzustellen. Einflüsse der Fixierungskonzentrati-
on von Glutaraldehyd auf das Kalzifikationsverhalten Rinderperikard werden ebenfalls experimentell 
untersucht. Anschließend werden die fixierten Gewebsproben und verschiedenem PUR-Werkstoffe in 
Rinderplasma unter definierten pH-Bedingungen und einem konstant erhöhten Calciumphosphatspie-
gel eingelagert. Damit kann zum einen das Ausmaß des Einflusses des pH-Wertes beobachtet, zum 
anderen durch Betrachtung der Kalkablagerungsmuster an den PUR-Oberflächen bzw. Gewebs-
schnitten der Einfluss der jeweiligen Biomaterialien studiert werden. 
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2 Grundlagen der Kalzifikation 
2.1 Komponenten der Kalzifikation 
Unter Kalzifizierung (Mineralisierung oder Verkalkung) versteht man die Ablagerung von unlösli-
chen Calciumsalzen, vor allem Calciumphosphaten in der Mineralform Hydroxylapatit (HA) im Ge-
webe. Dies ist bei der Knochenbildung (Ossifikation) ein normaler physiologischer Vorgang, der aber 
auch im Weichgewebe auftreten kann, wo man dann von heterotoper bzw. von pathologischer Ver-
kalkung spricht. Struktur des Hydroxylapatits ist aus Abbildung 2-1 ersichtlich [127]. Die chemi-
schen Hauptkomponenten der Kalzifikation sind Calcium- und Phosphationen. Beide haben eine Rei-
he wichtiger Funktionen im Organismus.  
 
Abbildung 2-1: Darstellung des HA-Moleküls [127]. 
Calcium 
Calcium ist zum einen für den Aufbau der Hartsubstanz im Knochen und in den Zähnen verant-
wortlich, zum anderen dient es als Aktivator zahlreicher Enzym- und Hormonsysteme. Dabei regu-
liert es intrazelluläre Stoffwechselprozesse (Triggerfunktion) im Bereich der Nervenzellerregung und 
Muskelkontraktion. Außerdem ist Calcium ein entscheidender Faktor  der Blutgerinnung (Faktor 
IV). 
Calcium im Blut 
Im Plasma bzw. im Serum liegt das Calcium zu 50 % frei in Ionenform und und zu 35 % proteinge-
bunden (davon 80 % an Albumin und 20 % an Globulin) und zu 15 % komplexgebunden (Citrat, 
Lactat, Phosphat und Bicarbonat) vor. Dabei ist nur das ionisierte Calcium biologisch aktiv. Sowohl 
  5
Calciumionen, als auch die in Komplexen gebundenen Calciumverbindungen sind membrandurch-
gängig (biologische bzw. synthetische Membranen), deshalb fasst man beide als "ultrafiltrierbares" 
oder "diffusibles" Calcium zusammen. Zwischen allen Zustandsformen des Calciums herrscht ein 
chemisches Gleichgewicht. So ist im Blut in vivo die Calciumkonzentration auch im Fall von gerin-
gen Stoffwechselschwankungen recht konstant, da Calcium schnell von dem gebundenen Zustand in 
einen anderen überführt werden kann. Beim Verbrauch von Calciumionen kann also ohne weiteres 
im Rahmen der Gleichgewichtskonstanz eine Nachlieferung erfolgen, ohne dass erhebliche Schwan-
kungen der Ionenkonzentration im Serum oder in den Geweben auftreten [90]. Nur das Calciumion 
unterliegt der homeostatischen Regulierung. 
Die drei Komponenten des Calciumbestandes können unabhängig voneinander variieren, so dass die 
gesamte Calciummengen im Blut allein als Messwert keine Aussage zur Quantität der drei biologi-
schen Komponenten zulässt. Wenn Plasmaproteine oder verschiedene Anionkomplexe durch Zu- o-
der Abnahme des Plasmawassers verdünnt bzw. konzentriert werden, ändert sich der Anteil an ioni-
siertem Calcium in der gleichen Richtung. Umgekehrt ändert sich der Gehalt der Calciumionen in der 
entgegengesetzten Richtung, wenn der Gehalt der Proteine oder Anionkomplexe zu- oder abnimmt 
[247]. 
Calciumkonzentration und pH-Wert 
Im Blut hängt die Calciumionenkonzentration vom pH-Wert ab, eine Erhöhung des pH-Wertes ver-
ursacht einen fallenden Calciumionenspiegel (und umgekehrt), was darauf zurückzuführen ist, dass 
Calciumionen und H+-Ionen um die Bindungsstellen, hauptsächlich die des Albumins, konkurrieren. 
Damit wird das Calcium durch die H+-Ionen von den Bindungsstellen verdrängt, und es wird in Io-
nenform frei.  
Calcium im Gewebe und in Zellen 
Im Weichteilgewebe ist der Calciumgehalt unterschiedlich. Das Gewebecalcium ist zum großen Teil 
an das Glykosaminoglykan bzw. Proteoglykan der Grundsubstanz sowie an die sauren Phospholipide 
der Zellmembran gebunden. Der Calciumgehalt des Gewebes gibt deshalb Hinweise über dessen Bin-
degewebsart. Skelett- und Herzmuskelzellen sind Zellen, deren Zellmembran auf der Außenseite ein 
Kompartiment höherer Calciumionenkonzentration als die der inter- und extrazellulären Flüssigkeit 
besitzt (IZF/EZF). Dieses bildet ein lokales Calciumreservoir, um die Kontraktionseigenschaft der 
Muskelzellen aufrechtzuerhalten. 
Das intrazelluläre Calcium kann mit anderen Ionen wie Orthophosphat oder Pyrophosphat Komplexe 
bilden oder mit organischen Molekülen wie z. B. ATP Verbindungen eingehen. Jedoch wird der 
größte Teil innerhalb der Organellen, wie z. B. Mitochondrien bzw. sarkoplasmatischem Retikulum 
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ausgeschieden. Die freie Calciumionenkonzentration im Zytosol einer Zelle wird auf 10-3 mmol/l und 
darunter geschätzt. Dies entspricht etwa einem Verhältnis von 1000:1 des EZF/IZF, unterliegt aber 
auch bei normaler Körpertemperatur einer Abweichung bis zum 10fachen des angenommenen Wer-
tes [247]. 
PHOSPHAT 
Verteilung im Körper 
Phosphat liegt im Körper zu 85% als Hydroxylapatit (in Knochen und Zähnen) vor, zu 10% in der 
Skelettmuskulatur und nur ca. 0,1% in der extrazellulären Flüssigkeit. Im Plasma bzw. Serum liegt 
das anorganische Phosphat zu 43% in ionisierter Form, zu 12% proteingebunden und zu 45% kom-
plexgebunden vor. Organisch gebundenes Phosphat ist im Plasma bzw. Serum hauptsächlich an Ester 
gebunden. Phosphat beteiligt sich am Proteinaufbau und an vielen Stoffwechselprozessen und bio-
chemischen Reaktionen (z.B. Fettstoffwechsel, ATP-Synthese usw.). 
Phosphat im Blut und in Zellen 
Im Blut ist Phosphat als Dihydrogenphosphat bzw. als Monohydrogenphosphat eine Komponente 
des Puffersystems und liegt in den Zellen meist als energiereiche Verbindung (ATP, ADP, Krea-
tinphosphat und viele anderen) vor. Phosphat wurde häufig als intrazelluläres Hauptanion bezeichnet, 
wobei dessen Anteil an der Ionenstruktur des intrazellulären Wassers relativ klein ist. Organische 
Phosphatverbindungen, insbesondere das Adenosinphosphat, verhalten sich bei normalem pH-Wert 
in den Zellen wie ein Anion. 
Phosphatgleichgewicht und pH-Wert 
Ebenso wie beim Calcium herrscht auch beim Phosphat zwischen den verschiedenen Zuständen ein 
Gleichgewicht. Die Lage dieses Gleichgewichts hängt in vitro vom pH-Wert ab. Die säurelöslichen 
Phosphate sind leicht hydrolysierbare Phosphatester, hauptsächlich Diphosphylglycerinsäure, welche 
ein Depot für Phosphationen darstellen. Wird das Plasma bzw. das Serum in vitro saurer, so nimmt 
die Phosphationenkonzentration im Plasma bzw. Serum zu, da Phosphationen von den Estern hydro-
lytisch abgespalten werden. 
2.2 Der physiologische Kalzifikationsprozess 
Die größte Bedeutung bei der physiologischen Kalzifikation im Knochen besitzen Calcium, Phosphat 
und Carbonat, wobei die Bildung und Einlagerung von unlöslichen Calciumphosphatsalzen (Minera-
lisierung) in die Grundsubstanz eine zentrale Rolle bei der Bildung anorganischer Komponenten 
spielt. Die Knochenbildung durch die Osteoblasten erfolgt im wesentlichen in zwei Schritten, wobei 
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die Grundsubstanzsynthese (Matrix) und die Mineralisierung getrennt betrachtet werden können, da 
sie zeitlich und räumlich separat erfolgen. Der Beginn der Mineralisierung setzt einen gewissen Grad 
der Matrixreife - mehr Kollagenvernetzung einerseits, reduzierte Polymerisation der Proteoglykane 
andererseits - voraus [247]. Eine aktive Teilnahme der Zellen bei der Mineralisierung im Knochen ist 
erforderlich. Die Zellen dienen sowohl dem Ionentransport als auch der Sequestation von Mineralien 
in Mitochondrien und Matrix-Vesikeln. Außerdem halten sie den Konzentrationsgradient zwischen 
dem Plasma und der flüssigen Phase im Mineralisierungsgebiet aufrecht. Der Mineralisierungsvor-
gang in Knochenlamellen ist in der Abbildung 2-2 mikroradiographisch dargestellt. Es zeigt sich, 
dass circa 50 –70 % der Mineralisierung innerhalb von wenigen Tagen erfolgt. Dieser kurze Schritt, 
die primäre Mineralisierung, hängt im wesentlichen von der Bildung neuer Kristalle ab und wird 
wahrscheinlich unmittelbar durch Osteoblasten reguliert. Die Mineraldichte nimmt dann langsam bis 
auf ein Maximum von circa 90 % in den nächsten 3 - 6 Monaten zu und erreicht nach mehrere Jahren 
95 %. Diese lange Phase wird als sekundäre Mineralisierung bezeichnet, welche durch das Absetzten 
kristallgebundenen Wassers und das Wachstum vorhandener Kristalle charakterisiert ist. Es läuft ü-
ber Änderungen der Zusammensetzung der extrazellulären Flüssigkeit im Knochen ab und steht indi-
rekt unter zellulärer Kontrolle. Der Unterschied zwischen primärer und sekundärer Mineralisierung 
ist nicht mit dem Übergangschritt von amorpher zu kristalliner Mineralform zu verwechseln. [247]  
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Abbildung 2-2: Primäre und sekundäre Mineralisierung und Vollständigkeit der Knochenminera-
lisierung aufgetragen über der Zeit (vergleichende Darstellung des gleichen Are-
als in Autoradiographie und Mikroradiographie). [247] 
Zum Entstehungsort der Keime und der Mineralisierung existieren zwei Theorien. In der hohlen Zo-
ne, die sich innerhalb der Fibrillen durch die Kollagenstruktur ergibt, erfolgt die Phosphorylierung 
der Serinreste in Kollagen und Glykopeptidmoleküle durch anorganische Phosphationen. Diese rei-
chern sich per Diffusion dort an. Eine andere Theorie besagt, dass sich zunächst Calciumionen an die 
nicht-kollagenen Matrixproteine binden, wodurch eine Konformationsänderung eingeleitet wird, so 
dass die nachfolgende Addition der Phosphationen und Bildung einer Festkörperphase begünstigt 
werden [247]. Für die Bindung des Calciums spielt das Chondroitinsulfat eine wichtige Rolle [262]. 
Die chemische Grundlage der Mineralisierung ist noch unbekannt. In vivo Untersuchungen zeigen, 
dass initial rasch gebildete Mineralien ein Ca-P-Verhältnis von 1.35 aufweisen, welches sich dann in-
nerhalb weniger Tage auf 1.60 erhöht. Die zunächst amorph vorliegende Phase wandelt sich allmäh-
lich in Kristalle um, wobei Hydroxylapatit als Hauptbestandteil (Abbildung 2-3) nachgewiesen wurde 
[247]. 
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Abbildung 2-3: Hydroxylapatit- Kristall [88] 
Man findet in Knochenmineralien Verbindungen von komplexen Salzen mit Ca2+ als Zentralatom 
(siehe Abbildung 2-1). Als Liganden sind drei Tricalciumphosphat-Moleküle (TCP, Ca3(PO4)2) ge-
bunden, die je zwei Koordinationsstellen einnehmen. Solche Verbindungen mit der allgemeinen Form 
von (Ca[3(PO4)2]3)++·X-- werden Apatite genannt. Dem komplexen Kation steht bei Hydroxylapatit 
als Anion OH- gegenüber. Hydroxylapatit ist das wesentliche Apatit im Knochensalz. Es liegt vor al-
lem auch bei Kristallablagerung in Weichteilgewebe im Sinne der pathologischen Kalzifizierung vor, 
z. B. im kardiovaskulären System und in Bioprothesen [247]. 
Aus zahlreichen Studien über die Apatitbildung weiß man, dass sie nicht durch einfache und direkte 
Ausfällung, sondern durch einen komplexen Prozess mit einem oder mehreren "Precursorphasen" 
entsteht [97]. Möglicherweise werden Dicalcium-Phosphat-Dihydrat (DCPD o. Brushite), Tricalci-
umphosphat, Octocalciumphosphat und Hydroxylapatit in der Reihenfolge gebildet. Als andere Mög-
lichkeit können ein Trimer aus amorphen Tricalciumphosphat oder drei Dimere aus amorphem 
DCPD die unmittelbaren Vorkörper des Apatits sein. Allein das Tricalciumphosphat als Beispiel fällt 
aus wässeriger wie auch aus kolloidhaltiger Lösung stets in amorpher oder granulärer Form zunächst 
aus [90,371]. Das minimale Ionenprodukt, bei dem sich amorphes Calciumphosphat in vitro in einer 
proteinfreien Elektrolytlösung mit plasmagleicher Ionenstärke und pH-Wert bildet, liegt bei 2.0 
(mmol / l)² [247]. 
Bei der Mineralisierung wirken vermutlich drei Prozesse zusammen: a) lokale Erhöhung der Kon-
zentration der Phosphationen, b) pH-Verschiebung, c) Adsorption der Calciumionen. Der Vorgang 
der Verkalkung im eigentlichen Sinne wird in zwei Hauptrichtungen erforscht [90]: 
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I.  Die Knochensalze fallen nur aus, während sich ein Lösungsgleichgewicht einstellt. Im 
einzelnen bestehen zu dieser Theorie der echten Ausfällung Abweichungen unter den 
Forschern (Howland et al., Kleinmann).  
II. Bei den Kalksalzfängertheorien nimmt man eine Adsorptionswirkung des osteoiden Ge-
webes für die Kalksalze des Serums an (Pfaundler, Freudenberg-György). 
Nach Freudenberg-György stellt sich der Verkalkungsprozess wie folgt dar: 
1. Phase:  Anlagerung von Calciumionen an das Knorpeleiweiß gemäß dessen elektrischer 
Ladung. 
2. Phase:  Bindung von Phosphat an dem mit Calcium angereichertem Knorpel. 
3. Phase:  Aktive Sekretion von Knochensalzen durch die Osteoblasten in die Grundsub-
stanz und damit Restitution der ursprünglichen Bindungsmöglichkeiten des 
Knorpels. [90] 
In der ersten Phase ist die Bindung des Calciums praktisch nur von dem isoelektrischen Punkt der 
Kolloide abhängig, müsste also in den meisten Geweben erfolgen. Der Grund, warum die anderen 
Körpergewebe nicht verkalken, liegt darin, dass - wie auch in vitro nachgewiesen werden konnte - 
bei den Stoffwechselprozessen der nicht verkalkenden Zellen eine Reihe von Abbauprodukten (Ami-
nosäuren und verschiedene Amine) entstehen, die die Verkalkung verhindern. Bei abgestorbenem 
Gewebe setzt ohne weiteres durch den Fortfall der Hemmungsprodukte die dystrophische Verkal-
kung ein. Darüber hinaus wirkt das abgestorbene Gewebe wie ein Fremdkörper als Kristallisations-
keim und führt zur normalen wie pathologischen Verkalkung nach der Verkalkungstheorie nach 
Dhars [90]. 
2.3 Der pathologische Kalzifikationsprozess 
Die pathologische Verkalkung wird heterotope Verkalkung genannt. Im Englischen spricht man von 
"ectopic calcification", weil hierbei Gewebe verkalkt, das physiologisch keine Calciumsalze einlagert. 
Man unterscheidet metastatische Verkalkungen von dystrophischen Verkalkungen. 
Metastatische Verkalkung 
Die mit der echten Ausfällungstheorie vergleichbare Verkalkungsform ist die metastatische Verkal-
kung. Sie tritt auf, wenn eine Hyperkalziämie während einer gewissen Zeit anhält und einen Grad er-
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reicht (Ca2+ * PO43- = 40 (mg/dl)²) [269], der zur Ausfällung von Calciumsalzen führt. Man trifft die-
sen Verkalkungstyp in denjenigen Geweben an, die wegen Abgabe saurer Valenzen zur Alkalose nei-
gen (Lunge - Pneumokalzinose, Niere - Nephrokalzinose, Magen), aber auch im Myokard, in den 
Gefäßen und der Kornea (Bandkeratopathie). Man stellt sich vor, dass das auftretende Calciumion 
zunächst in den Mitochondrien konzentriert und als Calciumphosphat deponiert wird. Erst nach ent-
sprechender Zellschädigung wird Calcium auch in den anderen Zytoplasmaanteilen und später auch 
in der bindegewebartigen Matrix abgelagert. [4,269] 
Dystrophische Verkalkung 
Unter dystrophischer Verkalkung versteht man lokalisierte Calciumphosphatablagerung in nekroti-
schem oder degeneriertem Gewebe bei normalem Calcium-Phosphat-Stoffwechsel. Dabei ist die Ab-
lagerung ungleichförmig. Die Verkalkung in nekrotischem und in degeneriertem Gewebe unterschei-
det sich durch die Zwischenschaltung von Mitochondrien. Die Mitochondrien bilden eine ‘Dreh-
scheibe’ in der biologischen Verkalkung, indem sie einerseits überschüssiges intrazelluläres Calcium 
abfangen und andererseits das für viele Zellfunktionen (z. B. Kontraktion) wichtige Calcium anrei-
chern. Die Mitochondriengrana sind glykogen- und phospholipidhaltig und können Calcium und 
Phosphat speichern. Die dystrophische Verkalkung in nekrotischem Gewebe, vor allem im Rahmen 
der ischämischen Nekrose, setzt eine (Wieder-)Durchblutung des Gewebes voraus und wird durch 
die Mitochondrien vermittelt. Sie tritt zum Beispiel auf bei Tuberkulose, Infarkt, Thrombose (Phle-
bolith). Im degenerierten Gewebe läuft die Verkalkung ohne Zwischenschaltung der Mitochondrien 
in der extrazellulären bindegewebigen Matrix ab. Daher findet man diese Art der Verkalkung in reg-
ressiv und/oder entzündlich verändertem Bindegewebe, z.B. bei Calcinosis cutis, Myositis calcificans, 
Mönckebergsche Mediaverkalkung, Herzklappenverkalkung und verkalkten Strumaknoten. In diesen 
Fällen geht eine pathologisch verfrühte Zellalterung mit einem Anstau von Telolysosomen einher, die 
in die Matrix ausgeschieden als "Kalkfänger" fungieren und so die Verkalkung einleiten. Die prädis-
ponierenden Gewebsveränderungen zur dystrophische Verkalkung sind in Tabelle 2-1 dargestellt. [4, 
269]  
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Tabelle 2-1: Prädisponierende Gewebsveränderungen bei dystrophischer Verkalkung 
Hyalin Veränderung in fibrotischen Gewebe 
• Arterien (Mönckebergsklerose) 
• Sehnen, Dura mater, vernarbte Herzklappen (Rheumatische Endokarditis) 
• Tumoren wie Fibrom, Uterus myomatosus 
• Hirnsand, manche Meningeoma 
 
Gewebstod 
• Nekrotischen Lipidtrümmern (Atheromatose) 
• Pankreas, Brust (Fettnekrose) 
• Alte Infarke 
• Verkäsung oder nekrotische Foci (Tuberkulose, Histoplasmosis u. a. chronische Infektionen) 
• Tumoren (malignen Tumoren) 
• abgestorbenen Parasiten ; Trichinella spiralis, Echinokokkuszyste  
 
Eingedickte Eiter und organisches Material im Gangsystem 
• Speicheldrüsen, Appendix (Anstauung) 
• Harntrakt ; Infektion oder vermehrte Calciumausscheidung  
Thromben  
• Alte Venenthromben, Beinvenen 
 
 
In den Parenchymzellen verläuft die dystrophische Verkalkung anders als in den Bindegewebszellen. 
In den Parenchymzellen (Leber, Niere, Myokard, Darm) beginnt sie damit, dass die mitochondriale 
ATP-Produktion eingestellt wird und folglich der ATP-abhängige Natriumtransport in der Zellmemb-
ran stillsteht. Infolgedessen strömen Natriumionen, aber auch Calciumionen und Wasser in die Zelle 
und in die Mitochondrien ein. Dabei wird das Calciumion von den in unmittelbarer Nähe liegenden 
Mitochondriengrana abgefangen. Diese Grana akkumulieren aber neben dem Calcium auch das 
Phosphat. Dadurch wird in den Mitochondrien amorphes Calciumphosphat so lange angereichert, bis 
diese platzen. Erst später verkalken auch die übrigen Zytoplamaanteile. 
In Bindegewebszellen wie Fibrozyten, Adipozyten und Gefäßwandmyozyten verläuft die intrazellulä-
re Verkalkung anders. Als Folge der Zellschädigung kommt es vor der Mitochondrienanschwellung 
zur Auskristallisierung von Calciumphosphat in Form von Apatit. Eine amorphe Phase kann dabei 
vorausgehen und ATP-abhängig in die kristalline Phase übergehen. Vesikuläre Derivate der Zell-
membranen, welche als Folge der Zellnekrose sich als Zelldetritus frei in der bindegewebigen Matrix 
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ausbreiten, verkalken ebenfalls. Sie verdanken dies ihrem Gehalt an ATPase und Pyrophosphatase, 
welche eine lokale Phosphatanreicherung bewirken und so den Start zur extrazellulären Verkalkung 
freigeben.  
Folgende Faktoren können die dystrophische Kalzifikation beeinflussen: (a) Lokale pH-Änderungen 
des Hyalins oder nekrotischen Gewebes. (b) Zerfallende Produkte der Zellen und Gewebsbestandtei-
le wirken sich wie Keimzentren aus. Das freigesetzte Phosphat aus den zerfallenen Nukleoproteinen 
ist ein denkbares Beispiel. Die starke Verkalkungstendenz des nekrotischen Fettgewebes wurde zu-
nächst durch eine hohe Affinität der Calciumsalze für Fettsäuren erklärt. Dazu müsste jedoch die 
Kalzifikation durch eine subkutane Fettsäureinjektion induziert werden können, was nicht der Fall ist. 
(c) Lokale enzymatische Veränderungen: Physiologische Kalzifikation eines wachsenden Knochens 
findet bei einer hohen Konzentration von alkalischen Phosphat (AP) statt. Im Experiment ist eine 
gewisse Korrelation zwischen hohem AP-Spiegel und Calciumsalzablagerung durch eine induzierte 
Läsion zu beobachten, sie genügt jedoch nicht, um die dystrophe Kalzifikation beim Menschen zu er-
klären [4]. 
2.4 Modell einer Kalzifikation 
Für die Bildung unlöslicher bzw. geringfügig löslicher Kristalle gilt generell, dass die Ionen oder Io-
nengruppe sowohl genügend Kollisionsenergie erhalten als auch die richtige Orientierung erreichen 
müssen, um einen "kritischen Keim" zu bilden. Dieser stellt die kleinste stabile Verbindung von Ionen 
mit beständiger Kristallstruktur dar. Liegt einmal der Keim vor, erfordert das Kristallwachstum gene-
rell weniger Energie bei der Addition weiterer Ionen bzw. Ionengruppen. Das Wachstum kann durch 
verschiedene Mechanismen erfolgen. Kristallwachstum wird unterstützt, indem sich auf dessen Ober-
fläche weitere kritische Keime bilden (Epitaxie). Unter Epitaxie versteht man, dass sich aus einer me-
tastabilen Lösung eine Kristallschicht auf einer bereits vorhandenen bildet, die zur unteren physika-
lisch ähnlich, aber chemisch verschieden ist. Durch kritische Keime, diesbezüglich ähnliche Materia-
lien (Epitaxie) und bei Existenz mehrerer Keime kann die Proliferation der Kristalle gefördert wer-
den. Kollagen beispielweise hat eine Kristallstruktur mit einer dem Hydroxylapatit ähnlichen Periode 
und kann damit eine Epitaxie bewirken [247]. In vitro können Keimbildung und Wachstum durch er-
höhte Ionenaktivität, verstärkte Flüssigkeitsbewegung und Diffusionsraten und/oder durch Entfer-
nung von Inhibitoren begünstigt werden. Inhibitoren sind Substanzen, die den Keimbildungs- und 
-wachstumsprozess durch Bindung kritischer Keime, Konkurrenz mit Ionen um die Bindungsstelle 
u.a. regulieren [35]. 
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Bei einer Untersuchung mit Apatitsynthetik lag der erste spontan aus der Präzipitationsreaktion ge-
trennte Festkörper amorph vor. Es wurde angenommen, dass es sich um amorphes Calciumphosphat 
(ACP) handelt, das nur am primären Keimbildungsgeschehen der Kalzifizierung und der räumlichen 
Lokalisation (Topologie) der Kristallmasse beteiligt ist. ACP ist in wässerigem Milieu instabil und 
geht in eine Kristallphase über. Die wesentlichen Faktoren für diese Umwandlung sind pH-Wert und 
Temperatur. Neben ACP tritt ein dem Octacalciumphosphat (OCP) ähnliches Kristall auf, das bevor-
zugt an der amorphen Oberfläche die Keimbildung einleitet, wenn der pH-Wert der Reaktionslösung 
unter 9,25 liegt. Es ist also die dem OCP ähnliche Verbindung und nicht ACP, welches den unmittel-
bare Vorgänger des Apatits darstellt. [97] 
Eine andere Untersuchung mit einer speziellen intrazellulären Phosphatpufferlösung, deren Zu-
sammensetzung dem Ultrafiltrat von Epiphyse-Chondrozyten in der Wachstumsphase ähnelt, zeigte, 
dass je nach Art und Weise (einschließlich variierten pH-Werten), wie das Calcium zugegeben wird, 
sich zunächst ACP, HA, oder DCPD bildet. Jedoch ist ACP der einzig nachweisbare Festkörper, 
wenn Adenosintriphosphat (ATP) vorhanden ist. Ohne ATP wandelt sich das instabile ACP innerhalb 
kurzer Zeit in DCPD um. Diese Beobachtung spricht noch stärker für die Möglichkeit des Kalzifizie-
rungsprozesses im intrazellulären Raum. Am Anfang entsteht durch rapide Freisetzung von Calciu-
mionen aus Mitochondrien zunächst intrazelluläres ACP-Präzipitat. Da ACP, wie bekannt ist, die 
Membranfusion stimulieren und Vesikel absondern (blebbing) kann, erscheint das ACP nun als Inhalt 
eines Matrixvesikels. Die Beobachtung, dass beim Fehlen von ATP bei den Untersuchungsbedingun-
gen eine schnelle Umwandlung von ACP zu DCPD erfolgt, kann die DCPD-Entstehung in frisch mi-
neralisiertem Gewebe erklären. [129] 
In vitro wurden Lösungen untersucht, die die Flüssigkeit im Kalzifikationssitus nachbilden. Die exak-
te Elektrolytkonzentration der Mikroumgebung verschiedener Kalzifikationsorte ist unbekannt. Die 
Lösungen, die man in den meisten Untersuchungen benutzte, sind metastabil in Bezug auf eine spezi-
fische Calciumphosphatverbindung. In einer metastabilen Lösung überschreitet das Ionenprodukt die 
Löslichkeit des entsprechenden Festkörpers. Bei Fehlen eines "Keimbildners" oder Kristallkeimes ist 
die Zusammensetzung der metastabilen Lösung zeitlich konstant. Wird ein Keimbildner zugegeben, 
so beginnen Kristallkeimbildung und -wachstum sofort, so dass sich die Zusammensetzung der Lö-
sung rasch ändert. Die Mineralpräzipitation in solchen metastabilen Lösungen und der gleichzeitige 
Konzentrationsabfall werden außer durch den Keimbildner auch durch Kristallkeime hervorgerufen. 
Eine solche rapide Präzipitation bzw. Kristallzunahme kann durch Keimbildungs- und andere Inhibi-
toren verzögert oder vermieden werden. 
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Physiologische Lösungen wie Plasma oder Lymphe sind aufgrund von Proteinbestandteilen metasta-
bil. Die Metastabilität einer derartiger Lösungen kann bei einer Konzentration von Calcium und 
Phosphat höher als die der meisten metastabilen Lösungen für in vitro Untersuchungen fortbestehen. 
Dies beruht sowohl auf der Chelatbildung der Ionen durch Makromoleküle als auch auf dem Vor-
handensein von Kalzifikationinhibitoren in vivo [35]. 
2.5 Einfluss von Makromolekülen auf die Kalzifikation 
Bei der Kalzifikation des Weichteilgewebes hat sich gezeigt, dass Makromoleküle explizit eine Rolle 
als Keimbildner bzw. Keiminhibitor spielen, sie können aber auch implizit den Kalzifikationsprozess 
beeinflussen. So können während der Kalzifikation aus dem umgebenden Gewebe oder aus einer zir-
kulierenden Flüssigkeit Makromoleküle adsorbiert oder aufgefangen werden. Makromoleküle kön-
nen auch als Gewebskomponenten vorliegen und so unmittelbar die Kristallbildung begünstigen. In 
vitro Untersuchungen ergaben, dass Makromoleküle die Bildung bzw. das Wachstum von Hydroxy-
lapatit (HA) beeinflussen. Aus diesem in vitro beobachteten Verhalten des Makromoleküls kann aber 
nicht auf dessen in vivo Verhalten geschlossen werden. Es hat sich aber erwiesen, dass in Weichteil-
geweben calciumsaure Phospholipid-Phosphat Komplexe (Ca-PL-Ph) sowohl in vitro als auch in vi-
vo eine Ablagerung von Hydroxylapatit induzieren [36]. Extrazelluläre Makromoleküle und Zellen 
(Osteoblasten, Odontoblasten, Chondroblasten, etc.) regeln mit einem noch unbekannten Mechanis-
mus die Calcium- und Phosphationenkonzentration in ihrer Mikroumgebung und steuern in vivo die 
Kalzifikation, indem sie Ablagerungsstellen für Calcium- und Phosphationen bereitstellen. Auf diese 
Weise kann ein Mineralisationsprozess in unerwünschten Gebieten in Gang gesetzt werden. Folgende 
Makromoleküle sind hinsichtlich des Kalzifikationsprozesses von Weichteilgeweben untersucht wor-
den: Phospholipidkomplexe, Matrix- und Strukturproteine (z. B. Kollagen), Calcium bindende Prote-
ine, Alkalische Phosphatase und Proteoglykane. 
Phospholipidkomplexe 
Die calciumsauren Phospholipidkomplexe sind Bestandteil der Zellmembran und bestehen aus Calci-
um (50 mol %), sauren Phospholipiden (38-46 mol %) und anorganischem Phosphat (3-12 mol %). 
Hohe Konzentrationen saurer Phospholipide wie Phosphatidylinositol und -serine sind in den Zellen 
der Mineralisierungsfront im Knochen und in pathologischen Kalzifikationen gefunden worden [198]. 
Daraus schließt man, dass über die Ca-PL-Ph-Komplexe die Hydroxylapatitablagerungen hervorge-
rufen werden; eine der Kalzifikation vorausgehende Konzentrationserhöhung von der Ca-PL-Ph-
Komplexe bestätigt diese Annahme. Dies bedeutet, dass die Komplexbildung das Gewebe auf Kalk-
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ablagerung vorbereitet. Dieser Komplex, der anscheinend eine Rolle als Keimbildner beim Kalzifika-
tionsprozeß spielt, wurde bei der HA-haltigen pathologischen Kalzifikation nachgewiesen. In Milli-
porendiffusionskästchen im Bauchmuskel in Kaninchen implantierte Ca-PL-Ph-Komplexe führten zu 
einer Zunahme des Hydroxylapatits in vivo. Sowohl die sauren Phospholipide an sich als auch die im 
Komplex vorliegende Form fördern den Calciumtransport in vitro [36]. 
Matrix- und Strukturproteine (z. B. Kollagen) 
Neuere Untersuchungen stellen heraus, dass die ectopische Kalzifizierung im Hinblick auf Ultrastruk-
tur und biochemische Analyse der Knorpelbildung und Knochenverkalkung ähnlich ist. Matrix-
Vesikel, eine mit einer Membran versehene Struktur aus hypertrophierten Zellen, die zunächst im 
Knorpel und Zahn identifiziert wurden, sequestieren Calcium und Enzyme zur Präzipitation des Cal-
ciumphosphats. Diese Struktur wurde auch in kalzifizierenden Foci in arteriosklerotischen Geweben, 
Plaque, subkutaner Calcinose und Tumoren (hier vor allem in Knochentumoren wie Chondrosarkom) 
gefunden, nicht jedoch bei anderen Arten pathologischer Verkalkungen [276]. In arterioskleroti-
schem Gewebe liegen die Matrix-Vesikel hauptsächlich im Bereich der degeneriert erscheinenden 
glatten Muskelzellen und elastischen Fasern der Intima [319]. 
Bei der pathologischen Kalzifikation können auch gewisse extrazelluläre Matrixproteine, die bei der 
Kalzifikation im Knochen mitwirken, die Kalkbildung und ihre epitaxische Zunahme beein-flussen. 
Infolge einer Nekrose des Bindegewebes bleiben die Kollagen- und Elastinfasern als erkennbare 
Struktur zurück, die zugleich einer sekundären Kalzifizierung ausgesetzt sind. Die Beteiligung der 
kollagenen und elastischen Fasern ist bei der pathologischen Kalzifikation bei kalzifizierenden Gefäß-
erkrankungen, Sklerodermie und Dermatomyositis deutlich erkennbar [203]. 
Calcium bindende Proteine 
Die calciumbindenden Proteine sind Proteine, die entweder Aminomalonsäure oder Gammacarbo-
xyglutaminsäure (Gla) enthalten und eine besondere Affinität zur Struktur der HA aufweisen. Sie 
kommen im Blutkreislauf und im Gewebe vor. Die Gla-Proteine sind in allen Typen kardiovaskulärer 
Kalzifikation vorhanden, jedoch nicht nachweisbar in den nicht kalzifizierten Gefäßen [198,203]. Zu 
den calciumbindenden Proteinen zählen Phosphoprotein, Osteocalcin und Serumproteine wie Albu-
min, Alpha-2-Glykoprotein und das Vitamin K-abhängige Gerinnungsprotein. Das Nicht-
Kollagenprotein mit dem größten Anteil im Knochen ist das Osteocalcin, das auch Knochen- Gla-
Protein genannt wird. Osteocalcin findet sich auch im Kreislauf und ist bei gesteigertem Knochenum-
satz erhöht. Kinder haben eine 10 - 15 mal höhere Osteocalcinkonzentration im Serum. Die Kalzifi-
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kation der Herzklappenbioprothese betreffen Kinder und Adoleszenz besonders schwer [203]. Aus 
der Untersuchung verschiedener Verkalkungsphasen und dem Verhältnis von Phosphoprotein zu 
Calcium oder Gla zu Calcium wurde geschlossen, dass die Phosphatgruppe (z.B. O-Phosphoserin) in 
der initialen Kalkbildungsphase wichtig ist, während das Gla und Osteocalcin anscheinend erst nach 
der Kalkbildungphase eine Rolle spielt. 
Alkalische Phosphatase 
In Rinderperikard wurde nach Behandlung mit Glutaraldehyd noch ein beachtliche Enzymaktivität 
(10-75%) der alkalischen Phosphatase beobachtet. Das Enzymreaktionsprodukt ist lichtmikrosko-
pisch in der histochemischen Untersuchung besonders ausgeprägt an der zur Serosaoberfläche nahen 
Endothelzellmembran und in den Bindegewebszellen in der Fibrosa. Dabei ergab sich ein starke Kor-
relation zwischen der Verteilung der AP-Aktivität und dem Beginn der Kalzifizierung bzw. den am 
meisten kalzifizierten Bereichen. Dies wurde an Herzklappenbioprothesen aus klinischen Explantaten 
und bei Gewebe aus Tierexperimenten beobachtet. Durch diesen Befund wurde die These der Ver-
gleichbarkeit von Kalzifikationsmechanismen in bioprothetischem und anderem kardiovaskulären 
Gewebe sowie non-kardiovaskulärem Gewebe verstärkt. Matrix-Vesikel im epiphysialen Knorpel 
enthalten reichlich AP, ebenso in kalzifiziertem arteriosklerotischem Plaque [215]. 
Proteoglykane 
Proteoglykan, ein sehr großes Polyanion, ist durch seinen hohen Gehalt an negativ geladenen Sulfat- 
und Carboxylgruppen gekennzeichnet, was auch sein Wasserbindungsvermögen erklärt. Seine kalzi-
fikationshemmende Wirkung entsteht durch die Ladungsdichte mit entsprechender hydrodynamische 
Größe, die die Diffusionsrate der Calcium- und Phosphationen herabsetzt. Hinzu kommt, dass mögli-
cherweise die negativ geladene reaktive Gruppe (Sulfat) sich aktiv an die wachsenden Stellen der HA 
binden und die Apatitproliferation verhindert. Die Bedeutung der geladenen Gruppe, die dem Prote-
oglykan den inhibitorischen Einfluß auf die Kalzifizierung verleiht, wurde in einer Untersuchung zur 
Wirkung von Molekülen mit und ohne Sulfatgruppe auf HA-Wachstum nachgewiesen [65].  
Da mehrere Makromoleküle im Kalzifizierungssitus mitwirken, scheint der Kalzifikationsprozeß im 
allgemeinen und speziell die HA-Bildung durch die Wechselwirkung von mehreren Faktoren eingelei-
tet zu werden, welche die Kristallkeimbildung bzw. das Kristallwachstum begünstigen oder inhibito-
rische sowie regulierende Funktionen aufweisen. Diesbezüglich zeigt sich beim Mineralisierungspro-
zeß im Knochen, dass diese Faktoren sich über die gesamte Matrix erstrecken, wodurch die Wech-
selwirkung ermöglicht wird. Boskey hat darauf hingewiesen, dass bei der Regulation initialer Apatit-
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bildung keine Wechselwirkung zwischen dem Osteocalcinpeptid und der sauren Phosphatase in dem 
Komplex besteht. Da der Gehalt der Gla und Phospholipide korrelieren, könnten andere, größere 
Gla-haltige Proteine aus Knochen, dem Vitamin K-abhängigen Gerinnungsprotein entsprechend, mit 
Phospholipiden eine Wechselwirkung bei der pathologischen Kalzifikation eingehen [36]. 
2.6 Physikalisch-chemische Bedingungen für die Kalzifikation 
Calciumionen sind große zweiwertige Kationen. Im Vergleich zu einwertigen Ionen weisen sie eine 
höhere Komplexität in ihrem physikalisch-chemischen Verhalten auf, insbesondere in Bezug auf die 
Ionenaktivität. Aufgrund der Ionenladung bildet sich um jedes gelöste Ion ein elektrostatisches Feld, 
welches die Beweglichkeit der anderen Ionen einschränkt. Dadurch wird deren chemisches Reakti-
onspotential bzw. "Aktivität" (effektive Ionenkonzentration) verändert. Das Verhältnis aus effektiver 
und vorliegender Konzentration ist als Aktivitätskoeffizient definiert. Dieser ändert sich mit pH-Wert 
und Temperatur, hängt aber hauptsächlich von der gesamten Ionenstärke der Lösung ab. In Blut sind 
diese Faktoren ziemlich konstant, so dass die Abweichung durch die auf die Plasmakonzentration be-
zogene Aktivität vernachlässigt werden kann. Die zweiwertigen Ionen haben niedrigere Aktivitätsko-
effizienten, die größere Schwankungen aufweisen als die einwertiger Ionen. In den interstitiellen und 
intrazellulären Flüssigkeiten sind die Aktivitätskoeffizienten der Ionen wichtig für die physikalisch-
chemische Lage der zweiwertigen Ionen und für das Gleichgewicht zwischen der interstitiellen Flüs-
sigkeit und Knochenmineralien (damit auch für die Mineralisierung und Calciumhomeostase). Sie 
sind ebenso wichtig für die Pathogenese der Kalzifikation in Weichteilgeweben und der Calcium-
steinbildung in der Niere. [247]  
Gegenüber der Ionenladung, die als unspezifische Ionenwirkung betrachtet wird, gibt es noch spezifi-
sche Ionenwirkungen, die einer Ionenpaarbildung zugrunde liegen. Schwache Elektrolyte liegen in 
der Lösung zum Teil als undissozierte Form vor. Sie können z. B. elektrostatisch mit spezifischen 
Ionen, die entgegengesetzte Ladungen tragen, zusammenhalten werden, und so als "Ionenpaar" in 
der Lösung dissoziiert vorliegen. Die Fähigkeit mehrwertiger Ionen, Ionenpaare zu bilden, ist größer 
als bei einwertigen Ionen. Ein Salz fällt aus, wenn die Konzentration der dissoziierten Form einen 
kritischen Wert übersteigt. Der maximale Wert dieser Konzentration ist entsprechend dem Massen-
wirkungsgesetz durch das Löslichkeitsprodukt gegeben, welches aufgrund der (dynamisch heteroge-
nen) Gleichgewichtslage konstant ist. Überschreitet das Ionenprodukt der beiden Salzkomponenten 
deren Löslichkeitsprodukt, fällt solange dieses Salz aus, bis das Gleichgewicht sich wieder einstellt. 
Da im Organismus ein Teil des Calciums an Protein gebunden vorliegt, ist die Wahrscheinlichkeit, 
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dass ein Calciumsalz ausfällt, nicht nur von der Konzentration der Calciumionen und deren Anionen 
bestimmt, sondern in hohen Maße auch von der Anwesenheit anderer Substanzen, welche zum Bei-
spiel Calciumionen binden (z. B. Zitrat, Pyrophosphat) oder die Konzentration der Anionen vermin-
dern (pH-Senkung). Schließlich sind auch dissoziierte Ionen durch Wechselwirkung mit anderen Io-
nen nicht völlig "frei". [185] 
Löslichkeitsprodukt 
Unter dem Löslichkeitsprodukt versteht man das Produkt aus Calciumkonzentration und Phosphat-
konzentration. Im medizinischen Bereich berechnet man das Löslichkeitsprodukt L = (Ca x P) aus 
den Konzentrationen des Gesamtcalciums in mg% und anorganischen Phosphats in mg% im Blut. 
Das Produkt wird in der Regel ohne Maßeinheit angegeben, wobei der Normalbereich meist zwi-
schen 30-50 benannt wird [159]. Das Löslichkeitsprodukt wird im folgenden mit (Ca x P) bezeich-
net. Überschreitet es einen bestimmten Wert, kommt es sowohl in vitro zu Ausfällungen aus der Lö-
sung von Calciumphosphatsalzen [37] als auch im menschlichen Körper [177]. Ein physiologischer 
Vorgang ist die Überschreitung des Löslichkeitsprodukts zur Knochenbildung [177]. Calciumphos-
phatablagerungen im Weichgewebe durch Überschreitung des Löslichkeitsprodukts sind patholo-
gisch. Setzt man die Normalwerte für Gesamtcalcium (9-10,5 mg/dl) und für anorganisches Phosphat 
(2,6-4,5 mg/dl) in die Formel ein, ergibt sich ein Normwert für das Löslichkeitsprodukt von L = 23.0 
- 47.25 (mg/dl)² [324].  
Pathologische Werte einer metastatischen Verkalkung werden mit 40 (mg/dl)² angegeben [269]. 
Nach Eßer [101] können Werte von 40 – 60 (mg/dl)² zu Weichgewebeverkalkungen führen. Die Hö-
he des Phosphatwertes scheint dabei einen wichtigen Einfluß zu haben, da die Calciumkonzentratio-
nen der Patienten sich oft im Normbereich befinden. Andererseits gibt es Patienten, die bei einem 
Löslichkeitsprodukt von 70 – 100 (mg/dl)² keinerlei Verkalkungen aufweisen. Die Höhe des Lös-
lichkeitsprodukt kann daher nicht der alleinige Einfluß auf die metastatische Kalzifizierung zugespro-
chen werden. Mehrere Autoren [231,169] weisen auf den Einfluß des pH-Wertes hin: Die Calcium-
phosphatlöslichkeit sei um 10% geringer bei einer pH-Wertänderung von 7.35 nach 7.45 [169]. Au-
ßerdem wird der Proteingehalt des Serums als Einflußfaktor angesprochen [231,101]. 
Nach Velentzas wird bei einem Ionenprodukt des Calciumphosphats zwischen 60 und 75 (mg/dl)² die 
Kalzifizierung fast ausschließlich vom pH-Wert des umgebenden Mediums und dem Vorhandensein 
von Kalzifikationinhibitoren beeinflusst [334]. pH-Schwankungen können lokal durch Gewebsverän-
derung (abgestorbene Zellen, lokal herabgesetzter Stoffwechsel) auftreten und somit physikalisch-
chemisch eine dystrophische Kalzifikation herbeiführen. Die Mechanismen sind nachvollziehbar, in-
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dem man Calciumionen in einem sauren Milieu anreichert, durch einen Spüleffekt mit Gewebsflüs-
sigkeit nachfolgend das Gewebe alkalisiert und dadurch eine Ausfällung von Calciumkarbonaten 
bzw. Calciumphosphaten bewirkt [119].  
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3 Kalzifikation von kardiovaskulären Implantaten 
3.1 Einführung in die Herzklappenprothetik 
Im Körper finden sich pathologische Kalzifizierungen am häufigsten im Gefäßsystem. Leider kalzifi-
zieren hier auch Implantate, wobei die wichtigsten Implantate im kardiovaskulären System Gefäß- 
und Herzklappenprothesen, Blutpumpen wie das implantierbare Kunstherz (TAH) sowie verschiede-
ne Formen von intra-und extrakorporalen Herzunterstützungssystemen sind. Jährlich brauchen fast 
150,000 Patienten der westlichen Welt eine Herztransplantation, wobei nur für 4,000 von ihnen ein 
Spenderherz zur Verfügung gestellt werden kann. Für die übrigen Patienten besteht ein ausgewiese-
ner Bedarf an implantierbaren Kunstherzen als Langzeitersatz [366,376]. Wegen pathologischer Ver-
änderungen der Herzklappen, eine der bedeutenden Herz-Kreislauf-Erkrankung, werden weltweit 
schätzungsweise 300,000 Operationen pro Jahr angegangen. Davon werden alleine gut 14,000 Ein-
griffe in Deutschland durchgeführt [176,314]. Annähernd 150.000 Herzklappen werden jährlich 
weltweit implantiert [99]. Der Großteil der weltweit durchgeführten Klappeneingriffe, ob zur Rekon-
struktion oder zum Ersatz, findet an Aorten- und Mitralklappen statt. 
Die beiden in der klinischen Anwendung gängigen Prothesenarten sind die sogenannten mechani-
schen und biologischen Klappen. In den letzten 20 Jahren sind mehr als 50 verschiedene Klappenty-
pen entwickelt worden, von denen zur Zeit ca. 30 Typen kommerziell erhältlich sind. Jede dieser 
Herzklappenprothesen besitzt typische Vor- und Nachteile [81]. Die mechanischen Klappen unter-
scheiden sich in ihrem Design mit einer Auswahl von Bauarten (Kugelklappen, Hubscheiben, Kipp-
scheiben, Zweiflügelklappen). Ihre Hauptkomponenten bestehen aus pyrolytischem Kohlenstoff und 
TiAlV-Legierung. Bei den biologischen Klappen unterscheidet man porcine und bovine Herzklap-
penprothesen sowie Ersatz durch humane Herzklappen von Organspendern, die sogenannten Ho-
mografts oder Allografts. Biologisches Gewebe und Herzklappen werden heute einheitlich nach der 
Münchner Nomenklatur nach Art und Herkunft klassifiziert (Tabelle 3-1) [88]. Die Bezeichnung Al-
lograft wurde von Hopkins et al. als ein neuer Terminus zur Differenzierung in Bezug auf die zeller-
haltende Klappenpräparation und lebenserhaltende Kryokonservierungstechnik eingeführt zur Ergän-
zung des Begriffs Homograft als frühere Bezeichnung [105]. Die biologischen Klappen entsprechen 
in ihrer Form der humanen Aortenklappe. Die porcinen Klappen sind entweder Originalaortenklap-
pen vom Schwein oder aus deren Klappensegeln hergestellt, während bovine Klappen aus Rinderpe-
rikardgewebe gefertigt werden.  
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Tabelle 3-1: Klassifikation biologischer Herzklappen und Gewebe (mod. nach  [30]). 
 Grafts 
(nicht chemisch behandeltes Gewebe) 
Bioprothesen 
(chemisch vorbehandeltes Gewebe) 
Spender-Ursprung Autograft (gleiches Individuum) 
Allograft = Homograft (gleiche Spezies) 
Xenograft (fremde Spezies) 
Allo-Bioprothese 
Xeno-Bioprothese 
Tierspezies aus immunologischen Gründen nicht mög-
lich 
z.B. vom Schwein (porcin) oder vom 
Rind (bovin) 
 
Heute werden mechanische Klappen von den Herzchirurgen bevorzugt. Allerdings ergeben neuere  
Daten Hinweise auf eine Trendänderung zur biologische Klappenprothese, was nicht überraschend 
ist, wenn man die Änderung des Altersprofils der Patientengruppe betrachtet. Biologische Klappen 
werden bevorzugt in ältere Patienten implantiert, wobei das mittlere Patientenalter von 58.7 Jahre 
1986 auf 64.7 Jahre in 1997 gestiegen ist. Während die Zahl implantierter biologischer Klappenpro-
thesen 1986 46.16% beträgt, nimmt der Anteil bis 1990 stetig bis auf 24% ab, ist aber seitdem wie-
der bis auf 33.3% im Jahr 1997 angestiegen.  
Erfolgversprechende Entwicklungen der letzten Jahre führten zu einer weiten Verbreitung der Al-
lograftimplantation als Aortenklappenersatz, die durch die Verwendung der Kryokonservier-ung mit 
theoretisch unbegrenzter Lagerung der konservierten Klappen in speziellen Klappen-banken ermög-
licht wurde [5,93,160,242,323,367]. Auch ein Mitralklappenersatz durch freie Implantation eines 
Mitralklappenallografts erscheint erfolgversprechend, wenn auch technisch sehr aufwendig 
[1,96,183,380]. Einschränkungen bei der der Homografts sind allerdings durch begrenzte Verfüg-
barkeit und durch die Auslösung einer Immunreaktion auf das fremde Gewebe gegeben [209,291].  
Im Bereich der Bioprothesen wurden gerüstlose (stentfreie) Schweineaortenklappen sowie bovine 
Perikardklappen zum Ersatz der Aortenklappen [83,141,180] wie auch der Mitralklappen [225,342] 
verwendet. Mit dieser Entwicklung wurden stentfreie Aortenklappenxenografts in die klinische Pra-
xis eingeführt, um die gute hämodynamische Leistung des Homografts zu kopieren. Außerdem wur-
den hiermit die limitierte Verfügbarkeit von Homograftspendern und die notwendige Größen-
Auswahl kompensiert [142]. Im Übereinstimmung mit der neueren Literatur scheinen deutliche Vor-
teile auf Seiten der stentfreien Bioprothese zu liegen. Die größere Klappenöffnungsfläche, die einen 
niedrigeren Druckgradienten gewährleistet und darüberhinaus das Fehlen des komplikationsträchti-
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gen Stents werden als entscheidender Vorteil angeführt [254]. Sowohl Homografts als auch fixierte 
gerüstlose Xenografts sind besonders nützlich u.a. zum Einsatz bei sehr kleinem Aortenannulus 
[202]. Ob diese neuen Klappentypen auch langfristig gute Ergebnisse zeigen, kann heute aber noch 
nicht beurteilt werden. 
Ein neues Konzept für einen biologischen Herzklappenersatz ist die In-vitro-Gewebezüchtung mit 
autologen Zellen, welche die Möglichkeit der Wiederherstellung vitalen Klappengewebes eröffnet. 
Das Verfahren der Gewebezüchtung ist ein vielversprechender Ansatz zur Entwicklung einer idealen 
Herzklappe. Die zurzeit verfolgten Konzepte unter Verwendung von biodegradablen Polymeren oder 
azellulärer Trägergrundstruktur (xenogene Matrix) befinden sich in frühen Entwicklungsstadien. 
[314].  
Ein weiteres Konzept stellt die polymere Herzklappenprothesen dar, deren Entwicklung auf 1959 zu-
rückreicht [162]. So steht ein breites Spektrum verschiedener biologischer Herzklappen-Substitute 
zur Verfügung, ohne dass bis heute die einzigartige Funktion und Lebensdauer einer gesunden 
menschlichen Herzklappe erreicht werden konnten [88]. Auf diese polymeren und die verschiedenen 
biologischen Herzklappenprothesen wird folgenden genau eingegangen.  
3.2 Herzklappenprothesen 
3.2.1 Polymere Herzklappenprothesen 
Obwohl der erste Versuch, eine Herzklappe aus synthetischem Material herzustellen, sich auf 1959 
zurückverfolgen lässt, wurde eine realisierbare Lösung für den einzusetzenden Polymerwerkstoff erst 
in letzter Zeit gefunden (vgl Tabelle 3-2). Seitdem zielen Änderungen in Design und Werkstoffent-
wicklung darauf, Prothesenversagen zu verringern oder zu vermeiden, besonders  Kalzifikation und 
Thrombogenität und hohe Lebensdauer zu gewährleisten [162]. Der "breakthrough" kam 1982, als 
Wisman et al. Dreisegel-Herzklappenprothesen aus segmentiertem Polyurethan (SPU) in vitro und in 
vivo (in Großtieren) untersuchten. Dennoch verhinderte die mangelnde Sicherheit die humane Im-
plantation, wobei Kalzifikation und Thromboembolien die primären Bedenken waren [162]. Bereits 
1977 sind Kalzifizierungen an synthetischen Blutpumpenmembranen von Nosé et al. identifiziert und 
beschrieben worden [191,237]. Danach wurden Kalkablagerungen an verschiedenen Oberflächen be-
obachtet. In vielen Fällen wurde die Kalzifikation in Verbindung mit Oberflächenläsionen, besonders 
im hochbeanspruchten Bereich von mechanischer Biegung beobachtet [153,191]. 1987 beschreiben 
Hilbert et al. Dreisegel- Herzklappenprothesen aus BiomerR, einem linear segmentierten Polyetheru-
rethanurea (PEUU). Die Arbeitgruppe vermutet eine Beziehung zwischen Kalzifikation und Beson-
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derheiten der Materialoberflächen. Während viele designtechnische Schwierigkeiten auf ein akzep-
tables Niveau reduziert werden konnten, existiert zu dem Problem der Kalzifikation noch keine Lö-
sung, obwohl sie viel geringer sei als bei Bioprothesen ist [162].  
Chandran et al. verglichen 1988 zwei unterschiedlich modifizierte SPUs "PUI" und "PUII" mit Car-
pentier-Edwards-Perikardklappen. "PUI" ist ein 'solution-cast' Biomer(PEUU), während "PUII" ein 
im Vakuum hergestellte PellethaneR (PEU) ist. Nach der intensiven Austestung sieht die Forschungs-
gruppe des Kolff Laboratorium Uni. Utah das SPU als Lösung der Zukunft an. Sie haben in 1989 
über Einjahrüberlebenszeit an fünf juvenilen Schafen mit SPU-Klappenimplantat berichtet. Wobei 
Kalzifikation letztendlich zum Tod geführt hat, weder Thrombembolie noch Abriß ist aufgetreten. 
[162]  
Die J3-Klappe vom Helmholtz Institut hat ein neues Design im Hinblick auf Lebensdauer und mini-
malen Stress ohne hämodynamische Einbußen. Mit nahzu flachen Segeln wird die J3 Klappe in einer 
mittleren Öffnungsposition hergestellt, wobei eine konische Gießform den Stent erweitert. Nach ab-
geschlossenen in vitro Tests 1991 wurde die J3 Klappe in den folgenden Jahren auch in vergleichen-
den Untersuchungen mit Bioprothesen in Kälben implantiert. Die Entwicklungsteams fanden das De-
signprinziep tadelos, aber die Herstellungsmethode muß noch verbessert werden bevor es in den 
Menschen implantierbar wird [162].  
Eine Arbeitsgruppe aus Seoul beschrieb 1993 eine modifizierte SPU-Klappe, welche durch 'sulfona-
ted Polyethylene Oxid' (PEO) veredelt ist. Die geringe Anzahl der Implantate sind nicht in anatomi-
scher Klappenposition eingesetzt worden. Sehr wertvolle Arbeit an der Klappengeometrie und wich-
tige Prinzipien für die Entwicklung klinisch leistungfähiger PUR-Klappen haben  Fisher et al. hervor-
gebracht und formuliert. Sie beschrieben 1994 ein geometrisches Design 'alpharabola' mit stetig ver-
änderlicher Segelkrümmung, welche ein wesentlich gebesserte Öffnungseigenschaft bietet. Herstel-
lungsverfahren der Klappe mit dem 'dip-coating' hat zwar kleinere Öffnungsflächen mit größerem 
Druckgradient zur Folge, die dadurch zu erreichende offene Segelgeometrie konnte jedoch bessere 
Flusseigenschaften mit geringerer Blutschädigung bewirken. [162] 
In 1996 beschrieb Cacciola et al. (Einhoven) die Entwicklung einer Dreisegelklappe aus Ethylene 
propylenediene. Eine 'dip-casting' Technik wird verwendet. Die Klappensegel sind mit Polyethylene-
fasern (PE) verstärkt (EPDM). Die Idee war erstmalig vor Jahrzehnte mit Dacron verstärktem Sili-
kongummi versucht worden. Ein besonders interesante Entwicklung ist die modifizierte Poly-
merklappe (aus PEU oder SR) von Sulzer Carbomedics. Der Werkstoff wird mit Ethane-hydroxy-
biphosphonate (EHDP) modifiziert, ein bekannter Kalzifikationinhibitor der Nukleusbildung und des 
Kristallwachstums in vitro. Die Oberflächen sind mit zwei geschützten chemischen Liganden behan-
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delt, das erste ein antithrombogenes Hydrogel und das zweite eine albuminbindende Substanz. Dies 
ist das erstmalig berichtete Beispiel von sowohl signifikant verminderte Thrombose als auch Kalzifi-
kation in vivo. [162] 
In 1999 haben Yang et al. den Zusammenhang zwischen Kalzifikationgrad und chemischer PU-
Oberflächenstruktur anhand in-vitro Kalzifikationtests untersucht. Wobei CorethaneR, welches zu der 
neuen Generation von PU's, nämlich den Polycarbonaturethanen (PCUs), gehört, zeigt eine relativ 
geringe Kalzifizierungseigenschaft. Man glaubt, dass die konjugierte Carbonatbindung (-O-CO-O-) 
in den Weichsegmenten gegen oxidative Spaltung stabiler ist als die Etherbindungen (-C-O-C-) der 
PU. PCUs haben somit wesentliche Vorteile gegenüber PEUs im Hinblick auf deren Biostabilität und 
Impermeabilität [75,256,257,264, 316,377,376]. 
Mackay et al. in Glasgow haben neue PU-Herzklappe mit 'closed-leaflet geometry' entwickelt. Die 
Klappensegeln sind elliptisch in der radialen Richtung und hyperbolisch in der Zirkumferenz. Die ge-
ometrischen Parameter sind so gewählt, dass die Segelformen denen einer Rinderperikardklappe äh-
neln. Die Glasgower PU-Klappe ist mit ihrer einzigartigen 'ellipto-hyperbolic Klappensegelgeomet-
rie', hinsichtlich der auf die Klappen bezogenen Todesfälle, Morbidität und hemodynamischen Funk-
tion, den biologischen Klappen(CE) überlegen. [162] Wheatley et al. berichteten, dass die Glasgower 
Klappe aus neu verfügbarem biostabilen PU-Material Elast-EonTM mit verbesserter Blutverträglich-
keit besteht. Die Klappen haben nach 6monatiger Implantion in Schafe gute Ergebnis in postimplan-
tären hydrodynamischen Tests gezeigt. Die Explantate haben intakte Strukturen und im Vergleich 
zur Präimplantion geringe Unterschied in dessen äußerem Aussehen gezeigt [363].  
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Tabelle 3-2: PUR- Herzklappenentwicklung [162,365,376]    
1958 1. Bericht über ein Herzklappenimplantat aus Kunststoffilm Menschen 
1970s Silastic®, Teflon® und diverse Materialien wurden in vitro getestet, zum Teil 
klinisch verwendet   
1977 - Mit Silikonkautchuk imprägniertes Dacron® 
- Kalzifizierte Stellen an synthetischen Blutpumpenmembranen erstmals identifi-
ziert und beschrieben  
- AvcothaneR -Klappe scheint in mechanischen Tests hinsichtlich des Designs er-
folgversprechend  
1980 Entwicklung des "dip molding" Herstellungsverfahren 
1982 Dreisegel-Herzklappenprothesen aus segmentiertem Polyurethan (SPU) in vitro 
und in vivo in Kälbern untersucht  
1987 - Dreisegel-Herzklappenprothesen aus Biomer®, einem linear segmentierten 
Polyurethanurea (PEUU);  
- Zusammenhang zwischen Kalzifikation und Besonderheiten der Materialober-
fläche vermutet   
1989 Erfolgsbericht über Einjahresüberlebenszeit von SPU-Implantaten in juvenilen 
Schafen; keine Thrombembolien oder Risse, Todesursachen Kalzifikation 
1991 Neue SPU Dreisegelklappen "J3", neues Design; Herstellung noch nicht ausge-
reift /1/ 
1993 Bericht über modifizierte, mit "sulfonated polyethylene oxid (PEO)" veredelte 
SPU-Herzklappen, nicht orthotop getestet   
1994 - Neue Generation von "medical-grade PUR": Polycarbonaturethane (PCU) 
- Klappendesign mit 'alpharabola' Geometrie beschrieben; bessere Fluss-
eigenschaft und geringere Blutschädigung mit 'open-leaflet geometry' /2/ 
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1996 - Elastomer Dreisegelklappen aus Ethylene propylenediene, die Klappensegel mit 
Polyethylenefaser (PE) verstärkt (EPDM) /3/ 
- Polymerklappen (PEU oder SR), Werkstoff mit Ethane-hydroxy-biphosphonate 
(EHDP), Oberfläche mit antithrombogene und Albuminbindende Liganden modi-
fiziert /4/  
1999 Implantation von Glasgower PU-Dreisegelklappen im Vergleich zu mechanischen 
ATS-Klappen und  CE*-Schweineklappen in Schafe /5/ 
2000 Neue PU-Material Elast-EonTM von australische Firma (Elastomedic Pty) für 
Glasgower Klappen (Fa. AorTech) /7/ 
*Carpentier-Edwards Schweineklappe 
/1/ Helmholtz Institut Aachen  
/2/ Leeds University 
/3/ Eindhoven  
/4/ Sulzer Carbomedics  
/5/ Weatley et al. Glasgow [365] 
/6/ Yang et al. [376] 
/7/ Mitteilung von M. Padley (AorTech International plc, http://www.aortech.com) 
3.2.2 Biologische Herzklappenprothesen 
Der Versuch, Nachteile mechanischer Prothesen wie die lebenslange gerinnungshemmende Therapie 
zu vermeiden, führte zum Einsatz biologischer Implantate in der Herzklappenchirurgie. Herausra-
gend waren erste klinische Erfolge 1962 von Ross und Barret-Boyes, die menschliche Leichenaor-
tenklappen implantierten [110]. 1966 wurde die erste vom Schwein stammende, gerüst-montierte, 
biologische Herzklappe (porcine Bioprothese) beim Menschen eingepflanzt. Hierbei wurden die drei 
Klappensegel zunächst in einen steifen Unterstützungsrahmen eingenäht ("gerüstmontiert", "sten-
ted"). Bei den heutigen Klappen bestehen die sogenannten Stents aus einem Ring und flexiblen Pfos-
ten. Dieser Klappen- und Nahtring ist mit einem Bezug aus Dacron® -Gewebe oder Teflon®-
Gewebe versehen, an dem die Klappe eingenäht wird. Neben diversen anderen biologischen Gewe-
ben, die im Laufe der Entwicklung eingesetzt wurden, wie z.B. Fascia lata [305,370] oder Dura ma-
ter [229] werden heute bevorzugt auch Bioprothesen aus vom Rind stammendem Perikardgewebe 
(bovine Bioprothesen) hergestellt, die nach der Montage auf einen Stent in ihrer Form einer dreisege-
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ligen Aortenklappe entsprechen. Hierbei können die Segel reproduzierbar geformt werden, während 
die laufende Fertigung bei porcinen Klappen ein Problem darstellt. [126] 
PORCINE BIOPROTHESE 
Während der letzten 20 Jahre sind gerüstmontierte porcine Bioprothesen weltweit die am häufigsten 
implantierten biologischen Herzklappensubstitute gewesen [143]. Bei der Vielfalt der kommerziell 
produzierten Bioprothesen, von denen ein Grossteil zwischenzeitlich wieder vom Markt genommen 
wurde, ist nur für wenige Modelle eine ausreichende Bewertung der Lebensdauer anhand von publi-
zierten Studien möglich. Die Carpentier-Edwards Standard Bioprothese wurde 1975 klinisch einge-
führt und ist eine Klappe der ersten Generation. Die Schweineaortenklappen wurden initial mit 
0,6%iger Glutaraldehyd-Lösung unter einem Druck von 100 mmHg fixiert. Das flexible Stent, auf 
dem die Klappe montiert wurde, hatte ein hohes Profil und war zur Implantation der Klappen inner-
halb des Aortenklappenanulus (intraanulär) vorgesehen. Dies führt zu einer deutlich stenosierenden 
Wirkung bei kleineren Klappendiametern [51,73,113,179,384]. Eine neue Generation porciner Bio-
prothesen stellen z.B. Xenomedica oder Medtronic Mosaic dar. Die Prothesen werden unter niedri-
gem Druck oder "Zero-Pressure"-Fixierung, mit flexiblem Delrin-Stent und supraanulärem Design 
bzw. reduziertem Profil gestaltet. Beim reduzierten Profil (niedrig-profil) ist die Halterung so errich-
tet, dass die Klappe in Mitralposition nur noch minimal in den linken Ventrikel hineinragt. Der Öff-
nungsquerschnitt wird dadurch größer. Seit 1992 werden sogenannte "stentless valves" (vgl. Tabelle 
3-4) implantiert.  
Einen Überblick über kommerziell vertriebene Bioprothesen, die teilweise bereits wieder vom Markt 
genommen wurden, gibt Tabelle 3-3, ohne einen Anspruch auf Vollständigkeit zu erheben.  
Tabelle 3-3: Zusammenstellung porciner Bioprothesen (Xenografts) [88] 
Handelsname Besonderheiten 
Angell Duran wenig Implantate 
Biocor "No-React" "No-React" fixierung, sonst entspr. Biocor H-3636 
Biocor H-3636 3. Generation, Fixationsdruck>1mmHG, Celcon-Stent 
Bioimplant früher LIOTTA, sehr niedriges Profil, "Low-pressure"-Fixation 
Carpentier-Edwards S.A.V. 2.Generation, reduziertes Profil, flexibler Elgiloy-Stent, "Low-pressure"-Fixierung, po-
lysorbat-80 
Carpentier-Edwards standard 1. Generation, Fixierung mit hohem Druck 
Hancock I.,II. I: 1. Generation, II:reduziertes Profil, Delrin-Stent, T6-Prozeß 
Hancock Jaffe 3. Generation, "Zero-pressure"-Fixierung, Entfernung der zellulären Komponenten 
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Hancock M.O. "Composite Graft", hohes Profil 
Labcor "Low-pressure"-Fixierung, "Composite Graft", Celcon-Stent 
Medtronic Intact "Zero-pressure"-Fixierung, flexibler Celcon-Stent, Toluidinblau 
Medtronic Mosaic 3. Generation, "Zero-pressure"-Fixierung, Delrin-Stent,   -Oleinsäure 
SJM X-Cell 3. Generation, "Zero-pressure"-Fixierung, Entfernung zellulärer Komponenten 
Tascon wenig Implantate, nur lokale Bedeutung 
Wessex wenig Implantate, nur lokale Bedeutung
 
Xenomedica wenig Implantate, nur lokale Bedeutung
 
 
Tabelle 3-4: Zusammenstellung stentfreier porciner Bioprothesen (Xenografts) [88] 
Handelsname Besonderheiten 
BaxterPrima 2500 kompletter Zylinder mit teilweise Dacron-verstärktem Gewebe, demnächt 
mit SDS-Oberflächenbehandlung 
Biocor aortic stentless teilweise "No-React"-Oberflächenbehandlung, wenig Aortenwand, nur sub-
koronare Implantation 
Biocor mitral stentless teilweise "No-React"-Oberflächenbehandlung, kompletter subvalvulärer Ap-
parat 
Cryolife-O´Brien früher O´BRIEN-ANGELL oder BRAVO, "composite-Graft" aus 3 nonkoronaren 
Segeln, nur subkoronare Implantation 
Medtronic Freestyle komplette Aortenwurzel,   -Oleinsäure, "Zero-pressure"-Fixierung der Segel, 
40mmHg Fixierung der Aortenwand 
Toronto SPV wenig Aortenwand, nur zur subkoronaren Implantation 
Abkürzungen: SDS=Sodium Dodecyl Sulfat (C12-Alkyl-Sulfat) 
Bovines Bioprothese 
Die Verwendung von Perikard als biologischem Material in der Herzklappenchirurgie (Tabelle 3-5) 
geht auf erste Versuch zur Korrektur einer Mitralklappeninsuffizienz bzw. den Ersatz von Aortense-
geln durch autologes Perikard zurück [16,17,77,88,279]. Zum Erfolg führte letztlich der Versuch, 
mit glutaraldehydfixiertem Rinderperikard die natürliche Aortenklappe nachzubilden. Das Perikard 
wurde analog der vorgehensweise bei porcinen Bioprothesen auf einem Gerüst montiert, und die so 
konstruierte Bioprothese konnte mit einem Nahtring unkompliziert implantiert werden. 
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Tabelle 3-5: Zusammenstellung boviner Perikardklapppen (Xenografts) [88] 
Handelsname 
 
Material Stent Besonderheiten 
Baruah P ST, SL neue Fixierung, als Zweisegel-Klappe erhältlich 
Bioflo P
 
ST
 
wenig Implantate, nur lokale Bedeutung 
Braile-Biomedica P
 
ST
 
früher IMC-Brazil, unterschiedliche Desing-
Characteristika im Verlauf, nur lokale Bedeutung 
Carpentier-Edwards 
perikardial 
P
 
ST
 
2. Generation, flexibler Elgiloy-Stent, 3 einzelne 
Segel, die nicht genäht sind 
Hancock perikardial P
 
ST
 
1. Generation, hohes Profil 
Ionescu-Shiley P
 
ST
 
hohes, später niedriges Profil, 1. Generation 
Meadox-Gabbay P
 
ST
 
Einsegel-Klappe, nur wenig Implantate 
Mitroflow P
 
ST
 
1. Generation, "Zero-pressure"-Fixierung, flexibler 
Delrin-Stent  
Pericarbon-Sorin P
 
ST, SL
 
2. Generation, "Zero-pressure"-Fixierung, flexibler 
Delrin-Stent  
PhotoFix   P
 
ST
 
farbstoff-vermittelte Photooxydation, klinische Er-
probung 
Abkürzungen: P= bovines (Rinder-)Pericard, ST=Stentmontiert, SL=Stentfrei 
 
Die erste klinisch erfolgreiche Perikardklappe war die 1976 eingeführte Ionescu-Shiley Biopro-these, 
die aufgrund hervorragender initialer Funktion und überlegener Hämodynamik in den siebziger Jah-
ren häufig implantiert wurde. Bei dieser 1. Generation war das die Segel formende Stück Perikard 
von außen um die Streben des Stents herumgeführt und mit Nähten an den Streben fixiert. Dieses 
Konstruktionsmerkmal führte bei der Ionescu-Shiley wie auch bei der gleichartig aufgebauten Han-
cock-Perikardklappe bei den meisten implantierten Prothesen zu Einrissen im Bereich der Annaht, so 
dass die Langzeitresultate deutlich schlechter waren als die Ergebnisse mit porcinen Bioprothesen. 
13 Jahre nach der Implantation waren deutlich weniger als 50% der implantierten Ionescu-Shiley 
Klappen noch funktionsfähig. Die Ergebnisse der Hancock Perikardklappen waren noch enttäu-
schender. Die Produktion dieser Klappen wurde daraufhin eingestellt.  
Die erkannten Probleme durch die mechanische Streßbelastung an der Annaht der Segel führte zur 
Entwicklung einer neuen Generation, zum Beispiel den Carpentier-Edward Perikardklappen. Es 
wurde gänzlich auf die Naht der Segel verzichtet; die Segel sind am Gerüst eingeklemmt. Diese 
Klappen wurden seit der Einführung 1980 überwiegend in Aortenposition implantiert. Die klinischen 
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Ergebnisse zeigen, dass die Klappen eine mit den besten porcinen Bioprothesen vergleichbare Er-
folgsrate aufweisen. [88] 
Bovine Perikardklappen der ersten Generation haben überwiegend durch Rißbildungen der Segel im 
Anheftungsbereich an das Klappengerüst klinisch versagt [29,88,265,345,346,347,348, 363]. Ursa-
che war eindeutig ein fehlerhaftes Klappendesign mit ausgeprägter mechanischer Belastung der Peri-
kardsegel an bestimmten Predilektionsstellen, was bei der Entwicklung neuerer Klappentypen be-
rücksichtigt werden konnte. Nachdem nun Perikardklappen der zweiten Generation seit über 10 Jah-
ren im klinischen Einsatz sind, findet man bei diesen Bioprothesen ebenfalls, dass die Verkalkung der 
Segel als Faktor des strukturellen Klappenversagens dominiert [74,88]. 
Das Heart Valve Registry aus Großbritannien verzeichnet eine bemerkenswerte Zunahme in der 
Verwendung von Perikardklappen innerhalb der bioprothetische Gruppe seit 1994. Davor bestand 
ein drastisch abnehmender Trend der Implantation von Perikardklappen von 26% (n=568) in 1986 
herunter bis 3% (n=49) in 1993. 1994 steigt die Anzahl der Perikardklappen-Implantate um 165% 
(n= 130), das entspricht einem Anteil von nun ca. 30%. Diese Trendbewegung hin zum Peri-
kardklappenimplantat kann die aufmunternden Erfolge mittelfristiger und langzeitiger Studien zur 
Lebensdauer neuerer Perikardklappen widerspiegeln [99]. 
Homograft 
Die ersten tierexperimentell und auch klinisch erfolgreichen Implantationen von Herzklappen wurden 
mit Allografts erzielt. Bereits 1951 wurden Allograftimplantationen in Mitral- und Tricuspidalpositi-
on bei Hunden durchgeführt  [88,270]. Murray berichtet 1956 erstmals über die Implantation von 
menschlichen Leichenaortenklappen in die descendierende Aorta [228] mit deutlicher klinischer Ver-
besserung von Patienten mit Aortenklappeninsuffizienz. Ähnliche klinische Erfahrungen wurden An-
fang der 60er Jahre von Duran [95] and Beall [24] publiziert, wobei die Klappen auch in die Aorta 
ascendens implantiert wurden. Die Implantation einzelner aortaler und pulmonaler Klappensegel ver-
lief erfolglos [24]. Die ersten zufriedenstellenden Langzeitergebnisse wurden durch die Implantation 
aortaler Allografts in die anatomisch korrekte, subkoronare Position erzielt. Ross und Barret-Boyes 
führten unabhängig voneinander 1962 diese richtungsweisende Operation durch [21,273].  
Die Leichenaortenklappen wurden in der ersten Zeit frisch, d.h. innerhalb weniger Stunden nach dem 
Tod des Spenders, transplantiert, was aus heutiger Sicht die guten Ergebnisse erklärt. Die begrenzte 
Verfügbarkeit derartiger Transplantate und aufwendige Logistik führten zur Entwicklung verschie-
dener chemischer und physikalischer (Röntgenstrahlung) Verfahren zur Konservierung. Dies führte 
allerdings zu einer deutlichen histologischen und ultrastrukturellen Veränderung der Gewebe mit 
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konsekutiv schlechten klinischen Ergebnisen, weshalb diese Technik in den 70er Jahren zunächst 
weitgehend aufgegeben wurde. Der entscheidende Fortschritt, der eine theoretisch unbegrenzt lange 
Lagerung der Herzklappen erlaubt, war die Einführung der Kryokonservierung. Mit der weiteren 
technischen Entwicklung der Kryokonservierung sind die Zellen nach dem Auftauen lebensfähig, so-
daß selbst 9 Jahre nach Implantation in entsprechend präparierten Allografts in explantierten Segeln 
durch Chromosomanalyse lebende Spenderzellen nachgewiesen werden konnten [241]. Durch die 
Verwendung der Kryokonservierung scheint eine Besserung mit guten Ergebnisse auch in der zwei-
ten Dekade nach der Implantation möglich zu sein [88,238,240,242]. Laut neuester Berichte werden 
kryokonservierte Homografts in flüssigem Stickstoff sehr schonend gelagert [130]. 
Neben der veränderten Konservierung der Allografts ist auch ein Wechsel der chirurgischen Implan-
tationstechnik zu verzeichnen. In der frühen Phase der Allograftimplantationen wurden die Klappen 
soweit zurechtgeschnitten, dass sie mit wenig Aortenwand subkoronar implantiert werden konnten. 
Gegenwärtig wird ein Austausch der gesamten Aortenwurzel favorisiert [144]. Obwohl diese Opera-
tionstechnik aufwendiger ist, scheint ein frühes Klappenversagen weniger häufig zu sein [88]. Wegen 
Mangel an Homograft werden in den letzten Jahren zusätzlich Pulmonalisallografts zur Allograf-
timplantation verwendet [181,212]. Die Idee, eine erkrankte Aortenklappe durch die Pulmonalklap-
pen des gleichen Individuums zu ersetzen, um so immunologische Komplikationen auszuschließen, 
geht auf Lower und Shumway zurück, die bereits 1960 erfolgreiche experimentelle Ergebnisse veröf-
fentlichten [270]. 1967 wurde durch Donald Ross diese Technik in die klinische Praxis eingeführt 
[274] und in der Folge wurde über hervorragende Langzeitergebnisse berichtet [272,275]. Bei dieser 
Technik wird jedoch der Patient beim Vorliegen einer isolierten Aortenklappenerkrankung durch die 
Operation an zwei Herzklappen einem hohen Risiko ausgesetzt, weshalb insbesondere durch das 
Fehlen großer klinischer Studien diese Methode bis heute umstritten bleibt [100,103]. 
Der Ersatz der Mitralklappe durch Aortenallografts verlief in dieser frühen Phase enttäuschend, ob-
wohl in aufwendiger Technik spezielle Halterungen entwickelt wurden, die zur Stabilisierung des 
Semilunarklappen-Rings und zur Adaptation an den Mitralklappenanulus dienten [7,9] Die frühe 
Dysfunktion des Mitralklappenersatzes aufgrund nicht passender Klappengrösse zwischen Ho-
mograft und Empfänger stellt immer noch ein offene Problem dar, so dass sich die Homograft 
Mitralklappenimplantat insgesamt nicht etablieren konnte. Ein ideale und zuverlässige Größenbe-
stimmung muß noch gefunden werden. [187] Nach dreissigjähriger Erfahrung schneiden die Al-
lografts als Aortenklappensubstitut insgesamt nicht besser als porcine Bioprothesen ab [8].  
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Einsatzgebiete  
- kleine Aortenwurzel (21- 23 mm) 
Mittels Herzkatheter-Untersuchungen wurden Messungen an 44 Patienten mit Aortenklappenersatz 
durchgeführt (Allografts (n=16), Bicer (n=17), SJM-Klappenprothesen (n=11), TAD 19-27 mm). Es 
zeigt sich, dass sich Aortenklappen-Allografts vom hämodynamischen Gesichtspunkt aus als idealer 
Klappenersatz anbieten, besonders für Patienten mit kleiner Aortenwurzel und für diejenigen, die 
Körperarbeit leisten [150].  
- Patienten mit infektiöser Endokarditis  
Aortenklappen-Homografts sind die beste Wahl für Patienten mit infektiöser Endokarditis, besonders 
bei Aortenwurzelabszessen [85]. Ein Trikuspidal-Klappenersatz mit kryokonserviertem Mitral-
Klappen-Homograft bei unkontrollierbaren Infektionserkrankungen, zum Beispiel HIV-positiven 
drogensüchtigen Patienten, betrachten Mestres et al. aufgrund ihrer Erfahrungen als adäquate Be-
handlungsmethode [219]. 
- Pulmonalklappen Allografts zur Rekonstruktion rechtsventrikulärer Ausflußtrakte (RVOT) 
Im 10jährigen Geschäftsbericht der Europäischen Homograft Bank ist eine zunehmende Anwendung 
von Pulmonalklappen für RVOT - Rekonstruktion zu verzeichnen.  
Konservierung 
Gegenwärtig benutzen alle Herzklappen-Banken weltweit eher Antibiotika als chemische Mittel oder 
Strahlung zur Sterilisation, dabei variieren Konzentration und Zusammensetzung der Antibiotika-
Lösungen erheblich. Zum Teil hängt es davon ab, ob das Herz unter sterilen Bedingungen entfernt 
wird. Viele Banken verwenden zwei verschiedene Rezepte jeweils für sterile und unsterile Entnah-
mebedingungen. Die Mehrheit der Banken mit Leichenspendern verwenden Antifungalmittel (Nysta-
tin oder Amphotericin ). Die meisten Länder in Europa und Amerika bevorzugen die Antibiotika-
Phase unter 4°C, während Banken in Großbritannien Raumtemperatur (20- 25°C) und in Australien 
37°C benutzen [248].  
Lagerung 
Im allgemeinen werden drei Arten von humanen Herzklappen-Allografts verwendet:  
• Homovital: Diese sind unter sterilen Bedingungen von Herztransplantat-Empfängern oder 
hirntoten Multi-Organspendern erworben und werden in Nährlösung für Gewebszüchtung 
aufbewahrt. 
• Antibiotika-steriliserte Grafts (auch als frische Homografts bekannt): Diese sind von Leichen 
oder Multi-Organspendern unter aseptischen Bedingungen bis zu 72 Stunden post Mortum 
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gewonnen worden. Diese Homografts werden dann für verschieden kurze Intervalle in Anti-
biotika und Nährmedium (üblicherweise 24 Stunden) bei 37°C gelegt, so daß sie dann weiter 
bis zu 6 Wochen bei 4°C aufbewahrt werden können.  
• Kryokonservierte Grafts: Sobald Homografts sterilisiert sind, können sie unter kontrollierten 
Geschwindigkeit (–1°C / min), mit 10%igen Dimethylsulfoxid (DMSO) als Kryoschutzmittel 
zur Verhinderung von intra- und interzellulärer Eiskristallbildung eingefroren werden und bei 
–140°C bis 5 Jahren gelagert werden. [368,383]  
Lebensdauer 
In neueren Berichten liegen verbesserte Ergebnisse der Lebensdauer kryokonservierter Aorten-
allografts vor mit einer Reoperationsfreiheit über 8 Jahren aufgrund strukturellen Klappenversagens 
[92]. Die ersten kryokonservierten Allografts mit speziell erhaltener Zellvitalität wurden 1973 durch 
Angell implantiert. Nach 10 Jahren waren 80% der implantierten Klappen voll funktionsfähig, wobei 
ein Teil der Allografts zur Implantation auf einem Gerüst montiert wurde [5,8]. Noch bessere Ergeb-
nisse wurden von O B´rien erzielt. In seiner Studie beträgt die Freiheit von strukturellem Klappenver-
sagen 15 Jahre nach Implantation über 80% [88,240] und von einer 10jährigen Freiheitsrate von 92% 
des Aortenklappenersatzes mit "viable" kryokonservierter Homografts [239,303]. Nach Behandlung 
mit kaltfeuchter Lagerung zeigt eine Reoperationsfreiheit von 78% bzw. 42% nach 10 bzw. 14 Jah-
ren [22,303].  
 
3.3 Kalzifikation an biologischen Herzklappenprothesen 
3.3.1 Formen der Kalzifikation 
Bei explantierten kalzifizierten Herzklappenbioprothesen wurden morphologisch in den meisten Fäl-
len porcine Prothesen untersucht. Unter Berücksichtigung der ursprünglichen Lokalisation sowie 
dem Initiator der Kalzifikation ist zwischen intrinsischer und extrinsischer bzw. intramuraler Kalzifi-
kation zu unterscheiden (Abbildung 3-1).  
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Abbildung 3-1: Intrinsische und extrinsische Lokalisation der Kalzifizierung [282] 
Intrinsische Kalzifikation 
Kalzifizierung vom intrinsischen Typ entsteht an den zurückgebliebenen Zellen und Kollagenfasern 
der Bioprothese. Darüberhinaus finden sich oft auch Fibroblasten, Adipozyten, Myokardfasern sowie 
Fibrozyten als Grundkomponenten, so dass der Vorgang auch als Fibrokalzifikation bezeichnet wird 
[129]. 
Folgende Charakteristika der intrinsischen Kalzifizikation wurden beobachtet:  
1. Die Ausdehnung der Kalzifizierung ist wesentlich größer als die makroskopischen Ver-
änderungen, die meist durch knotige oder verruköse Strukturen auffallen. 
2. Im Mikroskop erscheinen die Kollagenfasern durch die Einlagerung amorpher Salz und 
Hyalin auseinandergedrängt und weisen Rissen auf . 
Extrinsische Kalzifikation 
Die klassische extrinsische Kalzifizierungsform beschreibt einen Prozeß, der nach einer thromboti-
schen Auflagerung mit an der Oberfläche angesiedelter Vegetationen auftritt. Kalkablagerungen ent-
wickeln sich initial an den nekrotischen Entzündungszellen superfizieller Thromben bzw. auf dem 
Boden der Vegetation des entzündeten Endokards. Die extrinsische Kalzifizikation entwickelt sich 
sehr schnell bei Herzklappenbioprothesen und führt im Vergleich zu intrinsischen Prozessen zu einem 
frühen Funktionsversagen. In Abhängigkeit von dem Zeitpunkt der Keiminvasion wird klinisch eine 
frühe Implantatinfektion von einer späten Form unterschieden. Die frühe Infektion tritt innerhalb von 
Monaten nach der Operation auf. Sie ist auf eine aerogene Kontamination während der Operation 
oder eine Wundinfektion bzw. Klappenimplantation bei Endokarditis nach der Operation zurückzu-
führen. Spätimplantatinfektionen werden in den meisten Fällen sekundär über den Blutweg nach 
Zahnmund- oder Urogenitalbehandlungen hervorgerufen. Angesichts der Infektionsneigung wirken 
Implantate im Organismus wie Fremdkörper. Sie stellen einen potentiellen Infektionsreiz für das Ge-
  
 36
webe dar, wie durch verschiedene Untersuchungen belegt werden konnte. Es wird vermutet, dass das 
implantierte Biomaterial hemmend wirkt auf den physiologischen Abwehrprozeß gegen Bakterien 
und Mikrorganismen, indem es die Migration von Phagozyten verhindert und die antibakterizide 
Wirkung der Entzündungszellen unterbindet. Dies ist möglicherweise auf eine Freisetzung löslicher 
Bestandteile aus dem Implantat oder auf oberflächenvermittelte Wechselwirkungen zwischen Gewe-
be und Implantat zurückzuführen. 
Intramurale Kalzifizierung  
Weitere morphologische Untersuchungen an explantierten, kalzifizierten Schweine-
herzklappenprothesen führten zur Differenzierung einer weiteren extrinsischen Form, der sogenannte 
"extrinsic intramural calcification". Diese entsteht durch eine Plasmainsudation, welche gleichzeitig 
auch die Hauptkomponente der morphologischen Veränderung darstellt und deshalb extrinsisch klas-
sifiziert wird. Die Kollagenfasern sind durch die Ablagerung von Blutbestandteilen weit auseinander-
gedrängt. Insofern versteht sich "intramural". Mittels spezifischer histologischer Färbungen konnten 
Plasmaproteine mit Fibrinbeimischung als Hauptbestandteile der Ablagerung identifiziert werden. 
Dieser Kalzifikationmechanismus setzt wahrscheinlich ein, wenn bei der Präparation Proteoglykane 
aus den Geweben extrahiert werden. Blutbestandteile könnten dabei in den entstandenen Leeraum 
der Spongiosa eindringen ("sponge phenomenen"). Vermutlich finden sich in der kalzifizierten Mas-
se, die unmittelbar in das Plasmaproteininsudat einwächst, viele Kalkbildungsfaktoren wie Gla und 
Phospholipide [129,280]. Untersuchungen zur Häufigkeit und zum zeitlichen Ablauf verschiedener 
Kalzifizierungsformen an 27 explantierten porcinen Prothesen zeigten, dass 43% der untersuchten 
Fälle rein intrinsisch sind (Fibrokalzifizierung), wobei viele Entstehungsorte direkt am Rand zum 
Muskel lagen. 32% gehörten zur extrinsisch intramuralen Form im Sinne des "sponge phenomen", 
wobei die gemischte Form ausgeschlossen wurde. Besonders interessant ist, dass die beiden extrinsi-
schen Formen "vegetative extrinsic" und "intramural extrinsic" nach der Implantation früher 
kalzifizierten als die rein intrinsische Form. [129] 
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3.3.2 Porcine Herzklappenprothesen  
Histologisch sind die drei Taschen der Schweinklappen von beiden Seiten mit einer Endothelschicht 
überzogen, welche auf einer Basalmembran ruhen. Darunter folgen auf der Stromseite die "Ventricu-
laris" und auf der Ausfluss-Seite die "Fibrosa". Zwischen beiden Schichten liegt die Spongiosa. Diese 
ist am Ansatzrand der Tasche sehr breit und bildet ein recht grosses Dreieck, welches reich an sauren 
Mukopolysacchariden ist (Abbildung 3-2) [105,107]. Sie zeigt den inneren Aufbau mit Fibrosa, 
Spongiosa und Ventricularis. Nah des zentralen Segelabschnitts bildet die Fibrosa einen Fächer, der 
sich bei Dehnung zur Mitte entfaltet. [339] Die Spongiosa wird gegen den Schliessungsrand der 
Klappe immer schmaler. Die Ventricularis besteht aus relativ lockerem kollagenem Bindegewebe und 
ist am reichsten von allen Schichten mit elastischen Fasern durchsetzt. Die Fibrosa besteht dagegen 
aus einem straffen, kollagenen Gerüst, welches unmittelbar unter der viel dickeren Basalmembran der 
Ausfluss-Seite liegt. Die kollagenen Fibrillen sind fächerförmig ineinander verschoben. Gegen den 
Ansatzrand bündeln sie sich zusammen und verankern sich tief in die Aortenwurzel. Sie trägt die 
grösste Last des auf die Klappen fallenden Blutdruckes. [120] 
 
Abbildung 3-2: Schematische Zeichnung eines Segelanschnitts einer porcinen Herzklappe [120].  
Bei explantierten porcinen Bioprothesen findet sich oft schon nach wenige Jahre nach der Implanta-
tion eine ausgeprägte Verkalkung der Segel in variabler Lokalisation [45,70,88,107,172, 
184,211,281,285,289,306,317]. Die weitaus größte Zahl der Bioprothesen, die aufgrund eines struk-
turellen Gewebeversagens explantiert werden müssen, haben eine Klappenstenose durch exzessive 
Verkalkung der Segel [88,220,281,284,285,289,310,311,312]. Derartig kalzifizierte Segel sind oft-
mals zerbrechlich wie eine Eierschale und entwickeln häufig in den kalzifizierten Arealen sekundär 
Einrisse, die zur plözlich auftretenden Klappeninsuffizienz führen können [88,114,166,258,281,299, 
312,321]. 
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Ein bis zwei Monate nach der Implantation sieht man an Explantaten in oberflächlichen Läsionen des 
Gewebes sowohl ein Insudat von Plasmaproteinen und Erythrozyten als auch Fibrinauflagerungen 
mit Einwanderung von Makrophagen, Riesenzellen und Blutplättchen. Naheliegend ist, dass die Ver-
kalkung ihren ursprünglichen "Keim" an der Oberfläche der Kollagenfasern und nekrotischen Prothe-
senzellen hat. Infolgedessen wird die Bindegewebsmatrix hart und brüchig, so dass große Plasma-
mengen leicht durch die Risse in der Klappenoberfläche eindringen können. Aus den morphologi-
schen Untersuchungen ergibt sich eine Korrelation zwischen dem Fibrininfiltrat in der Bioprothese 
und dem Kalzifikationsablauf. Die Rolle des Fibrins bei der extrinsischen Kalzifikaton ist noch nicht 
geklärt [129]. Eine Untersuchung mit 44 klinisch eingesetzten bioprothetischen Herzklapppen zeigt 
histologisch Fibrinablagerungen an der Ein- und Ausflußseite der Klappenoberfläche. Darüberhinaus 
finden sich Histiozytenablagerung und Riesenzellbildung sowie entzündliche Zellinfiltrate und lokale 
Rißbildung in der Kollagenstruktur [43].  
 
Orte hoher mechanischer Beanspruchung zeigen sowohl in vitro als auch in vivo Verkalkungen. Dies 
zeigt sich beispielsweise bei der Stentmontierung, die zu einer suboptimalen Klappengeometrie führt, 
sodass sich die Lebensdauer von stentmontierten Xenografts geringer als die von Freihand genähten 
Aortenhomografts erweisen. Oft treten Degeneration und Kalzifikation sowie Segelriss bei jüngeren 
Patienten früher auf. Ein ähnlicher Verlauf im Klappenversagen trat bei stentmontierten aortalen 
Homografts auf (9 vs 12 Jahre bis zum Klappenversagen) [6]. Die mittlere Lebensdauer bis zum 
strukturellen Versagen beträgt auch bei stentmontierten Xenografts in Aortenposition (abhängig vom 
Patientenalter) ebenfalls 8-9 Jahre [251]. Die folgende Abbildung 3-3 zeigen stentmontierte Xe-
nografts in letzten Lebensspanne mit Deformation und Kalzifizierung. Die Klappensegel sind infolge 
Kalzifizierung und Deformation kaum nachgiebig und ähneln in der Morphologie den pathologischen 
Veränderungen an natürlichen Herzklappen [360].  
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Abbildung 3-3:  Deutlich pathologisch deformierte und kalzifizierte stentmontierte Xenografts (a) 
in einem 14jährigen Patienten 3 Jahre nach Implantation (b) in einem 68jährigen 
Patienten nach 8 Jahren. [360] 
Histologische und ultrastrukturelle Untersuchungen an in vitro verkalkten Klappen zeigen intrinsi-
sche Kalzifikationen an Kollagenfasern in Spongiosa und Fibrosa, wobei interfibrilläre Räume und 
Zellen als Lokalisation früher Kalzifikationstellen beobachtet wurden. Apatitkristalle waren deutlich 
vorhanden. Insgesamt weisen die in vitro verkalkten Klappen identische Verkalkungsmuster wie hu-
mane Explantate auf [87]. Während Gerounalos im tierexperimentellen Modell allgemein von unre-
gelmäßig in den Taschen der Klappen sowie in der Muskulatur und der Pulmonaliswand verstreuten 
Verkalkungen spricht [120], finden Silver et al. Verkalkungen im Bereich der Kommissuren und der 
porcinen Aortenwand. Taschenverkalkungen kommen laut Ferrans et al. am häufigsten in der unmit-
telbaren Nähe der kollagenen Bindegewebsfasern oder in den thrombotischen Auflagerungen vor. 
Eine Verkalkung der durch das GA abgetöteten Kardiohistiozyten findet nach Ferrans nur selten 
statt. Verkalkungen treten am häufigsten dort auf, wo das kollagene Bindegewebe locker ist und 
nicht dort, wo es dicht ist. Im Zentrum der Verkalkungen sind die Kalkmassen mehr oder weniger 
homogen. Alles ist durch Kalk ersetzt und von Kalk durchsetzt. Kollagene Fibrillen sind vom inter-
fibrillären Gewebe nicht mehr zu unterscheiden. Am Rand der Verkalkungsherde findet man dagegen 
am häufigsten Stellen, an denen vor allem das interfibrilläre Gewebe verkalkt ist. [120] 
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3.3.3 Bovine Herzklappenprothesen 
Die Struktur des Rinderperikards besteht hauptsächlich aus 3 Schichten: Serosa oder Mesothelial-
zellschicht, die am nächsten zum Herz liegt, Fibrosa als mittlere Schicht, belegt mit verschiedenen 
gerichteten welligen Kollagenbündeln und elastischen Fasern; die äußere Schicht ist die epiperikar-
diale Bindegewebsschicht, die stellenweise in perikardiosternale Ligamente übergeht. Die Kollagen-
fasern im Perikard sind generell stärker gewellt als in der porcinen Herzklappen. Aufgrund fehlender 
Spongiosastruktur im Perikardgewebe kann man es als relativ homogene Gewebsschicht aus vielfach 
gerichteten kollagenen und elastischen Fasernbündeln betrachten [167]. Die folgende Abbildung 3-4 
zeigt den histologischen Aufbau von bovinem parietalem Perikard in nativem Zustand mit Mesothel-
zellen an der Serosa-Oberfläche [155]. 
 
Abbildung 3-4: Bovines Perikard im nativen Zustand. Mesotheliale Zellen an der Serosa Ober-
fläche sind am oberen Rand gut erkennbar. Der Pfeil zeigt ein Blutgefäß. In Gly-
kol Methacrylat eingebettet, alkalisch Toluidine Blau gefärbt (x 150). [155]  
In morphologischen Untersuchungen von biologischen Klappenprothesen finden sich die Kalkablage-
rungen hauptsächlich in der Fibrosaschicht des Rinderperikards und in der Spongiosa der Schweine-
herzklappen. In nicht implantiertem Gewebe wurden in den genannten Schichten die meisten Prote-
oglykane gefunden [173,198]. Abbildung 3-5 zeigt eine explantierte bovine perikardiale Klappe (Io-
nescu-Shiley Klappe) aus aortaler Position eines 48-jährigen Patienten. An den Klappensegeln sind 
sehr kleine kalzifizierte Areale zu sehen. Ein freier Rand zeigt Verdickungen und Spalten und einen 
fehlenden Verschluß in der Nähe der Kommissur. [344] 
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Abbildung 3-5: Bovines perikardiales Klappenhumanexplantat (Ionescu-Shiley Klappe) [344] 
Caimmi et al. haben 68 klinisch explantierte Bioprothesen (Sorin Pericarbon® TAD 29 mm) im Jahr 
1998 untersucht, die zum isolierten Mitralklappenersatz eingesetzt waren. Ihre morphologischen Be-
funde sind durch Stenose und diffuse Mikrokalzifikation gekennzeichnet. Gewebsrisse waren nicht 
zu sehen. Auch hier ist Kalzifikation altesabhängig. Die hohe Frühversagensquote der beiden Klap-
pentypen der ersten Generation ist auf Designfehler und nicht Materialfehler zurückzuführen. Klini-
sche Berichte über die neueste Generation von Perikardklappen [15,205,252,259, 349] bestätigen 
bessere Langzeit-Ergebnisse insbesondere beim Aortenklappenersatz. Repräsentative Serien von 
Mitralklappenersatz sind bisher wenig dokumentiert [47]. 
In einer klinischen Studie im Jahr 2000 sind die Degeneration-verläufe von humanen autologen (Au-
togenics®, n=15) und heterologen Herzklappenprothesen (Sorin Pericarbon®, n=72) morphologisch 
und immunhistologisch evaluiert und verglichen worden. Alle autologen perikardialen Klappen (15 
von 87 Implantate), die im Durchschnitt nach 33±8 Monate wieder explantiert werden mußten, sind 
durch Segelrisse an den Commissuren gescheitert. Endothelzell-Auskleidung ist an der Ausfuss-Seite 
von allen autologe Bioprothesen nachweisbar. Histologische Untersuchungen zeigen eine schwer-
wiegende Disintegration der kollagenen Fasern durch Insudate von Plasmaproteinen und Erythrozy-
ten sowie Fehlen der ursprünglichen Fibroblasten. Kollagenfasern von autologen Klappen sind unter-
schiedlich zwischen den inneren und äußeren Stent verändert. Im Gegensatz, heterologe perikardiale 
Klappen sind durch schwerwiegende Kalzifikation, nach einer Implantationsdauer von 55.6± 21 Mo-
nat gescheitert. Die histologische Evaluation zeigte Invasionen von Makrophagen und Kalkablage-
rungen. Die kollagene Textur von heterologen perikardialen Herzklappenprothesen war deutlich bes-
ser erhalten als bei autologen Gewebe. Hohe Biokompatibilität autologer Klappen ist durch das Feh-
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len von Kalzifikation, Makrophagen und Fremdkörper Riesenzellen sowie nachweisbarem Anwach-
sen von Endothelzellen gekennzeichnet. Schwere Desintigration von autologem perikardialem Ge-
webe wiesen darauf hin, dass kurzes Eintauchen in GA unzureichende mechanische Stabilität biopro-
thetischen Materialien erzeugt. [139]  
3.3.4 Aortale und pulmonale Homografts 
Kryokonservierte aortale Allografts sind zum Zeitpunkt der Implantation primär Transplantate,  die 
größtenteils lebende Zellen enthalten [367]. Zellschäden bei guterhaltener Kollagenstruktur werden 
bei verlängerter warmer Ischämiezeit bis zur Kryokonservierung beobachtet [76]. Während des Auf-
tauvorgangs können Gewebebrüche entstehen, die ein Transplantat unbrauchbar machen können 
[352]. Derartige Probleme können durch eine sorgfältige Gewebebehandlung zwar weitgehend ver-
mieden werden; trozdem ist nicht zu erwarten, dass die als Allograft und ohne Berücksichtigung der 
Blutgruppenkompatibilität transplantierte Klappe über Jahrzehnte ihre strukturelle und funktionelle 
Integrität erhalten kann. Schon wenige Tage nach Implantation sind histologische Veränderungen der 
Aortenklappensegel nachweisbar, und in weiterer Folge kommt es zu einem fortschreitenden Verlust 
von Endothelien und lebensfähigen Zellen innerhalb des Segels und einer zunehmenden Ausdünnung 
der Segel mit gelegentlicher Einwanderung von Lymphozyten und Makrophagen sowie Verkalkun-
gen innerhalb des abgestorbenen Klappenmaterials und der Aortenwand (Abbildung 3-6) [291]. 
 
 
Abbildung 3-6: Struktuelle Veränderung von Homografts [291] 
Nach Deiwick gründet sich die Funktion des Allografts bisher lediglich auf die erhaltene Kollagenfa-
serstruktur, und es liegt keinesfalls lebendes biologisches Gewebe vor [88]. Aortenklappen nach 
Herztransplantation mit entsprechend immunsuppressiver Behandlung unterliegen dagegen nicht de-
rartigeVeränderungen, woraus man die Schlußfolgerung ziehen kann, daß die Probleme der Al-
lograftklappen primär immunogener Natur sind [261,291]. Die Verwendung pulmonaler Allografts 
wird unter diesem Gesichtspunkt fraglich, da die Pulmonalklappensegel von vornherein sehr viel 
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dünner sind und weniger starke Kollagenfaserbündel aufweisen. Eine immunologische Reaktion als 
Antwort auf die antigene Struktur des fremden Gewebes ist nach der Implantation nachweisbar, auch 
wenn es sich nicht um ein vaskularisiertes Transplantat handelt [110,209, 291,381]. 
In neuesten Untersuchungen konnte die Blutgefäßversorgung von Aortenklappen nachgewiesen und 
die unterschiedliche Morphologie der Blutgefäße zwischen Basisbereich, der Mitte sowie freien 
Randbereichen mit statistischer Signifikanz dargestellt werden. Die Existenz einer vaskulären Ver-
sorgung deutet darauf hin, dass die metabolische Aktivität der Klappe zu groß ist, um allein durch 
Diffusion aus der Klappenoberfläche versorgt zu werden. Das Fehlen funktionierender Blutgefässe 
könnte das mit kryokonservierten Implantaten assoziierte Versagen erklären und die Lebensdauer 
bioprothetischer Klappen beeinflussen. Mit der sich in der Entwicklung befindlichen Züchtung von 
Klappengewebe "Tissue-engineered valves" wird es  zunehmend wichtig, die Rolle dieser intrinsi-
schen Zirkulation zu berücksichtigen. [357] 
 
Histologische Befunde 
In Untersuchungen von Vincentelli et al. 1998 warem alle explantierte kryokonservierte Allografts (2 
Monate bis 8 Jahren) fibrotisch und azellulär. Sie waren non-vital und ohne Endothelzellen. Die Fa-
serstruktur war erhalten [341]. Ähnliche Befunde haben auch die Arbeitsgruppen Armiger und Bar-
rat-Boyes an 25 Explantaten, die sich durch Bildung von fibroblastische Herden in einem oder meh-
reren Klappensegeln auf. Diese Herde waren manchmal relativ diffus aber oft dysplastisch. Großteile 
der Segelflächen sind keinen Zellen von Spender vorhanden, bzw. sie sind von Makrophagen u/o 
Blutzelleninsudat des Empfängers besiedelt [12]. T-Lymphozyten, als Hinweis auf Abstoßungsreak-
tionen, wurden in allen rechtsseitigen Allograftimplanten der pädiatrischen Population gefunden, aber 
nur in 9% der linksseitigen Klappen-Explantate und in einem der vier arteriellen Allografts. [341] 
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Kalzifizierung 
Strukturelles Versagen von Herzklappenallografts könnte in Zusammenhang mit technischen Prob-
lemen z.B. unpassender Grösse, auftreten, die frühzeitig zur Proliferation und Fibrose der Intima füh-
ren oder Immunreaktion gegen die transplantierte Klappen, was durch lymphozytäre Infiltration 
kennzeichnet ist [243]. Frühkalzifikation von Aortenklappenallografts findet sich in der Regel bei 
Kleinkinder imAlter unter drei Jahren. Einen Fall beschreiben Osman et al. von einem 22jährigen i.v. 
drogenabhängigen Patient, bei dem eine kalzifizierende Aortenklappenstenose aufgrund einer Endo-
karditis innerhalb weniger als drei Jahren nach der Implantation eines Aortenwurzelallografts auftrat 
[245]. In einer prospektiven Untersuchung hat Melina mit Elektronenstrahl-Computertomographie 
frühe Kalzifikationsbefunde (18 Monate nach der Aortenklappen-Implantation) von Medtronic Free-
style (stentfreie Xenografts) mit denen von Homografts verglichen. Das Ergebnis zeigt eine geringere 
Kalzifikation an der Medtronic-Herzklappe. An den proximalen Nähten finden sich gleich hohe Kal-
zifikationsgrade bei beiden Klappentypen, wobei die Klappen selbst nicht kalzifiziert sind. In beiden 
Gruppen stellt die Kalzifikation der Aortenwand im ersten Jahr einen ähnlich langsamen Prozesse 
dar, dennoch scheint die Homograftgruppe nach 18 Monaten häufiger zu kalzifizieren [217]. Nach 
Ansicht von Westerby ist die Lebensdauer des Homografts entweder durch die Konservierungsme-
thoden, die das Gewebe denaturiert, oder durch die Immunreaktion sogenannten 'homovital' Klappen 
limitiert. Kalzifikation und Versteifung entwickeln sich in der Aortenwand des Homografts (siehe 
Abbildung 3-7) mit Beweglichkeitsverlust und erfolgender Degeneration von Klappensegel. [362]. 
 
 
 Abbildung 3-7:  'Ossifizierte' aortale Homo-
graft nach vorangegangenen 
Aortenwurzelersatz. [362] 
 
In der morphologischen Untersuchung von nicht fixierten Homograftpräparaten finden sich Kalkab-
lagerungen meistens in der elastischen Gewebestruktur der Aortenwand [202]. Die Kalzifikation der 
Aortenwand ist ein wichtiges Problem, das die Langzeitfunktion der Aortengrafts einschränkt und 
wahrscheinlich auch bei gerüstlosen Bioprothesen eine Rolle spielt [196]. Herzklappenverkalkung, 
die im mikrochirurgischen Rattenmodell beobachtet wurde, war nicht vergleichbar mit der in Groß-
tier- oder Human-klinischen Studien gefundenen, während die Kalzifikation der Aortenwand eher 
vergleichbar war [196]. Ein vergleichende Untersuchung von GA-fixiertem Gewebe hat gezeigt, dass 
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die Kalzifizierung von Aortenwandstücken im Unterschied zu Schweineherzklappen unter allen Test-
bedingungen konstant geblieben ist, weshalb die Kalzifikationsmechanismen in der Aortenwand und 
in Herzklappen verschieden anzunehmen sind. [121]  
Klappeninsuffizienz aufgrund Gewebeschrumpfung von vereinzelten Klappensegeln ist ein bekanntes 
Problem aus der frühen Periode von autologen perikardialen Implantaten. Obwohl der Versagungs-
mechanismus noch nicht geklärt ist, scheint die mechanische Dysfunktion in Folge von Gewebe-
schrumpfung kurz fixierten Perikards den Kalzifikationprozess zu verstärken. [79] Um die Beziehung 
zwischen GA und Kalzifikation besser zu verstehen, hat Girardot Versuche sowohl mit der Herz-
klappen als auch mit der Wand der Schweineaortenwurzel durchgeführt. Das Ergebnis der Herzklap-
pen zeigt 8 Wochen nach der Implantation eine vollständig Kalzifikation. An der Aortenwand war 
die Kalzifikation auf zwei längliche Bänder in einer Breite von 150-300 µm unterhalb der Oberfläche 
von Adventitia und Intima beschränkt. [121] 
 
3.4 Einflußfaktoren auf die Kalzifikation  
3.4.1 Implantat 
Im Rahmen der Erforschung des Pathomechanismus der Kalzifikation von Herzklappenprothesen 
wird ein Implantatfaktor eingeführt, der die überwiegende Einflüsse der Materialeigen-schaften so-
wie des Klappendesigns auf die Kalzifikation beschreibt, da unterschiedliche Biomaterialien wieder-
um von mehreren Variablen der verschiedenen Herstellungsprozesse beeinflußt werden. Die bisher 
eingesetzten biologischen Klappen sind alle ausnahmslos von einer Kalzifizierung betroffen. Abhän-
gig von der Art des Materials und vor allem der chemischen Behandlung treten die Erscheinungen in 
unterschiedlicher Ausprägung auf [79]. Als wichtigster "Implantatfaktor" gilt die Fixierung durch 
Glutaraldehyd [196]. Abbildung 3-9 zeigt mögliche Faktoren, die sowohl dystrophische als auch me-
tastatische Verkalkung auslösen könnten. [101,127] 
Die Rolle des Zeitfaktors im Kalzifikationprozess konnte von der Arbeitsgruppe Deiwick und Glas-
macher anhand von in vitro Untersuchungen gezeigt werden. Zur Messung der in vitro Kalzifikation 
wurden sowohl stentmontierte als auch stentfreie Bioprothesen (n = 84) in einem physiologischen 
Flussmedium mit einem beschleunigten pulserzeugenden Klappendauertester untersucht. Kalzifikati-
onen waren an allen in vitro getesteten Bioprothesen nach 4 bis 6 wöchiger Laufzeit deutlich zu se-
hen, wobei der Kalzifikationsgrad mit der Zeit zunahm [87,133]. 
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Abbildung 3-9: Faktoren mit möglichem Einfluß auf die Kalzifizierung [127] 
 
Bei biologischen Materialien können folgende Aspekte [198] auf die Kalzifikaion wirken: Membra-
nen und Zellfragmente, Zelltod oder Dysfunktion, alkalische Phosphatase, saure Phospholipide, 
Strukturproteine wie Kollagene und Elastin, mineralische Umwandlungen, calciumbindende Proteine, 
die extrazelluläre Matrix bzw. Grundsubstanz, endogene Inhibitoren, etc. Frühe Kalkablagerungen 
sind vorwiegend an Bindegewebszellen des Implantats lokalisiert, später erfasst die Kalzifizierung 
auch extrazelluläre Kollagenfasern [104, 199, 283, 284, 286, 292, 295, 330]. 
Zellen 
In einer Hypothese wird auf die wichtige Rolle des Calcium-Metabolismus hingewiesen, da insbe-
sondere der Calciumtransport durch die Zellmembran aufgrund der Glutaraldehyd-Konservierung un-
terbrochen ist. Der gestörte Calciumtransport spiegelt sich in der Konzentration freier Calciumionen 
wieder. Die 10.000fache intrazelluläre Konzentration wird durch die Zellmembran aufrechterhalten. 
Intrazellulär liegt sie bei 10-7 und extrazellulär bei 10-3 mmol/l. Der Transport der Calciumionen in 
die Zellen hinein erfolgt über einen passiven Mechanismus, wogegen der Calciumspiegel in den Zel-
len über einen energieverbrauchenden metabolischen Prozeß (Ca2+-ATPase) niedrig gehalten wird. 
Der aktive Transportmechanismus ist durch die Fixierung erloschen. Durch Zustrom und Verbleib 
der Calciumionen bieten sich diese dann zur Hydroxylapatitbildung an, indem sie mit den Phosphaten 
in verschiedener Form reagieren. Ausgehend von solchen Keimzentren können immer mehr Kalksal-
ze sich an diesen Kern anbinden und anlagern. Durch Verlust der Vitalfunktion der Zellen gerät der 
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Ca2+-Ein- und Ausstrom aus dem Gleichgewicht. Dieses Phänomen ist vergleichbar mit der Kalzifi-
zierung von Mitochondrien nach irreversibler Schädigung der Herzmyozyten durch eine schwere I-
schämie [295,300]. Laut dieser Hypothese ist ein Unterbinden des normalen Zellmetabolismus die 
Voraussetzung für den Beginn des Kalzifikationsprozesses. Zusätzlich kann jedoch in gefäßfreiem 
Gewebe eine lokale Gewebshypoxie diesen Prozeß verstärken [294]. 
Kollagen 
Diverse Kollagentypen, die sich als Strukturproteine in verschiedenen Geweben finden, sowie der 
typspezifische Kollagengehalt gehören zu den wichtigsten Einflußfaktoren auf die Kalzifizierung. 
Von Bedeutung ist außerdem die Zusammensetzung der Aminosäuren in den Kollagenen, die nach 
Glutaraldehydbehandlung und Implantation verändert werden. Im Perikardgewebe macht das Kolla-
gen den größten Anteil am Proteingehalt aus. Das Kollagen besteht aus drei Polypeptidketten. Die 
Untereinheiten werden auch Tropokollagene genannt. Die Zusammensetzung der unterschiedlichen 
Polypeptidketten charakterisiert den jeweiligen Kollagentyp. Im Perikardgewebe findet man über-
wiegend Kollagen Typ I, welches hauptsächlich in Haut, Sehnen, Knochen und Kornea vorkommt. 
Eine komplette Analyse der Aminosäuren im Perikard ergibt folgende Zusammensetzung: 90% des 
Kollagen besteht aus Hydroxyprolin und Hydroxylysin, wobei der Anteil an Hydroxyprolin größer ist 
als der des Hydroxylysin. Das kalzifizierte Perikard weist eine deutlich geringere Hydroxyprolinmen-
ge auf, verglichen mit glutaraldehyd- oder anders behandeltem Perikard. Der Kollagengehalt im Ge-
webe spiegelt sich in der Hydroxyprolinkonzentration wider, so dass eine Abnahme des Kollagenge-
haltes, wie sie in dem kalzifizierten Implantat des Perikards zu beobachten ist, auf eine Absorption 
zerstörter Kollagene und Proteine zurückzuführen ist.  
In der Struktur der Kollagenfasern findet sich eine Hohlzone, in die genügend Kristall eingelagert 
werden kann, ohne Fasern zu verdrängen oder zu zerstören. Anfänglich wurde dieser Hohlzone als 
einfache Ablagerungstelle eine passive Rolle im Kalzifizierungsprozeß zugeschrieben. Diese Auffas-
sung widerspricht der morphologischen Beobachtung und physikalisch-chemischen Überlegungen. 
Kollagenfasern kommt eine aktive Rolle bei der anorganischen Kristallbildung sowie der heterogenen 
Keimbildung im kalzifizierenden Prozeß zu. 
Bislang ist es nicht gelungen, in Ionenlösungen eine Metastabilität zu erreichen und eine homogene 
oder spontane Keimbildung auszulösen. Die heterogene Keimbildung dagegen findet schon eher 
statt, entweder an der Oberfläche der Behälter oder an Partikeln innerhalb der Lösung. Diverse Be-
standteile biologischen Gewebes verfügen über eine Oberflächenstruktur, die als Keimbildungskata-
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lysator dienen kann. Deshalb ist eine Erhöhung der Metastabilität in extrazellulärer Flüssigkeit bis zu 
dem Punkt, wo eine homogene bzw. spontane Keimbildung erfolgen kann, sehr unwahrscheinlich.  
Sollte es aufgrund der Metastabilität der extrazellulären Flüssigkeit doch zur spontanen Keimbildung 
kommen, müßte erwartungsgemäß eine massive und unregelmäßige Ablagerung von Mineralien ü-
berall in extrazellulären Gewebslücken erfolgen. Nur so läßt sich im Rahmen der Kalzifizierung eine 
passive Rolle der Hohlzonen der Kollagenfasern bei der Kristallablagerung begründen. Dies ent-
spricht aber nicht dem tatsächlichen morphologischen Befund, welcher ein bestimmtes Verkalkungs-
muster zeigt. Die initiale Kalzifikation mit darauffolgender Kalkablagerung findet selektiv in den 
Hohlzonen zwischen Kollagenfasern statt, insbesondere in denjenigen mit nur wenigen oder ohne 
Kalkmineralien.  
Aufgrund dieser Beobachtung wurde folgende Hypothese erstellt: Calciumphosphatkristalle bilden 
sich initial aus der löslichen Phase des Calciumphosphats an den Kollagenfasern und nicht in der ext-
razellulären Flüssigkeit der freien Räumen zwischen den Fasern. Die native Konfiguration der Kolla-
genfasern, d.h. der spezifische Zustand der makromolekularen Aggregation, wirkt wie ein heteroge-
ner Keimbildungskatalysator im Kalzifizierungsprozeß. Sie bietet sowohl den nötigen Raum für die 
Kristallablagerungen als auch die entsprechende Verteilung bzw. Konfiguration der stereochemi-
schen Ladung, die für die Keimbildung erforderlich sind. Das spezifische Verkalkungsmuster wurde 
nicht nur in vitro im Experiment, sondern auch in vivo im Tierversuch beobachtet. Dieser Befund 
zeigte sich sowohl am nativen Kollagengewebe als auch an nativ-getreu rekonstruierten Kollagenfa-
sern. Entscheidend ist der Aggregationszustand, der mit den nativen Fasern übereinstimmen muß. 
Betrachtet man den Ablauf der Kalzifikation in verschiedenen Bereichen genau, also in den Mito-
chondrien, den Matrix Vesikeln, den Kollagen- oder anderen intra- bzw. extrazellulären Gewebs-
komponenten, so stellt jeder für sich physikalisch-chemisch gesehen einen unabhängigen Kalzifikati-
onsvorgang dar [276]. 
Zusammenfassend ergeben sich drei Eigenschaften der Kollagene, die diese wie heterogene Katalysa-
toren beim Kalzifizierungsprozeß wirken lassen. 
1. Die spezifische Verknüpfung der Tropokollagene (Untereinheiten der Kollagene) 
2. Der Vernetzungsgrad zwischen den Kollagenketten 
3. Die räumliche Struktur der spezifischen Funktionsgruppe in den Proteinen, welche dem sogennan-
ten "aktiven" Zentrum beim Keimbildungsprozeß entsprechen [343]. 
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Gewebeunregelmäßigkeit  
Eine signifikante Korrelation zwischen Kalzifikation und Klappensegelunregelmäßigkeiten, ermittelt 
durch holographische Interferometrie, wurde bei in vitro Kalzifikationstests festgestellt (r=0.80, 
p=0.001). Die Kalzifikation ist individuell bei jeden Bioprothese [125]. Obwohl die Verwendung 
humanen Pericards als Patch für die Klappenwiederherstellung gute Ergebnisse gezeigt hat, wirft der 
Gebrauch von grossen Abschnitten zur Herstellung kompletter Herzklappen weitere Probleme auf. 
Die anatomische Schwankung von Gewebsdicke und Unterschiede in der "stress-strain"-Reaktion 
über das gesamte Perikard können frühes Klappenversagen hervorrufen. Ungleiche Gewebsdicken 
zweier Klappensegel können für eine zunehmende Starrheit einer Klappe verantwortlich sein. [58, 
340]  
Große Kollagenfaserbündel befinden sich an der epikardialen Oberfläche des Perikards (Aufbau Peri-
kardgewebe siehe Kap 4.3.1.1). Zur mesothelialen Oberfläche (Serosa) hin nimmt die Größe der 
Kollagenfaserbündel ab [109]. Ein weiterer bedenklicher Aspekt der ungleichmäßigen Gewebsstruk-
tur ist in dem Vernetzungsvorgang des Perikardgewebes zu sehen. Ungleichmäßig fixierte Gewebe-
areale sind Prädikationsstellen für die Kalzifikation (siehe Fixierungsbedingungen) [233]. Die mögli-
che Schädigung durch Druckfaltung in Rinderperikardklappen neuerer Generationen wurde zum ers-
ten Mal von Veseley untersucht. Das Ergebnis deutet an, dass die interne Fibrosastruktur von Peri-
kard im Verleich zu Schweineaortenklappen größere Biegungen besser verkraftet, wenn das Gewebe 
mit GA quervernetzt und steif ist. Dies könnte die offensichlich gute Dauerfestigkeit der jetzigen Ge-
neration perikardialer Klappen erklären. Ein weiterer Grund für die größere Neigung von Porcine 
Aortenklappen zur Biegung weisen zudem eine lockere Gewebestruktur und einen mehrschichtigen 
Aufbau auf [213]. 
Konservierungsmethoden 
Formaldehyd und Glutaraldehyd sind zwei verbreitete Mittel, um kollagenhaltiges Gewebe zu fixie-
ren. Die Wirkung erfolgt durch additive Vernetzung der freien Aminogruppen an Proteinketten. Der 
genaue Reaktionsmechanismus zwischen Glutaraldehyd und Kollagen ist noch nicht ganz geklärt. 
Vernetzungen, die durch Formaldehyd erzielt werden, sind nicht stabil gegenüber saurer Hydrolyse. 
Im Vergleich mit der Vernetzung durch Glutaraldeyd sind die Ketten kürzer. Die Einführung des 
Glutaraldehyds zur Konservierung von Biomaterialien galt zunächst als technischer Fortschritt bei 
den chemischen Vorbehandlungsverfahren der Herzklappenbioprothetik. Glutaraldehyd besitzt 
scheinbar die geeignete Molekülgröße, um die Lücken im Kollagen zu überbrücken, die zwischen 
den Aminogruppen der Polypeptidketten bestehen. Sie führt sowohl zu einer dichten als auch stabilen 
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Vernetzung der Kollagene [369]. Die inter- und intrafibrilläre Vernetzung bewirkt eine Verstärkung 
der mechanischen Belastbarkeit und Dauerfestigkeit des Bioprothesengewebes. Neuere Erkenntnisse 
widerlegen allerdings den fördernden Effekt auf die mechanische Belastbarkeit durch interfibrilläre 
Vernetzung [253]. 
Zum Vergleich der Quervernetzung wurde rekonstruiertes Kollagen Typ I aus der bovinen Achilles-
sehne mit Dimethyl Suberimidate (DMS) bzw. Glutaraldehyd (GA) behandelt und subcutan in Ratten 
implantiert. Das Glutaraldehyd erwies sich als ein effektiveres Quervernetzungsmittel als DMS. Im 
Gegensatz zur kompletten Degradation von DMS-behandelten Implantaten nach einer Implantati-
onsdauer von 21 Tage fiel die Kalzifikation der Implantate von GA-behandelten Membranen in der 
Histologie auf [64]. Durch eine ideale Gewebskonservierung soll eine hochgradige biologische Stabi-
lität sowie ein hoher mechanischer Widerstand bei minimalem Verlust der Biegungsfähigkeit erzielt 
werden. Die Kalzifizierung von Geweben, die nicht mit Aldehyd behandelt wurden, sowie Ho-
mograftklappen und Prothesen aus Fascia lata, ist wahrscheinlich auf einen tiefen mechanischen 
Schaden durch Biegezonen zurückzuführen [294]. Um die Beziehung zwischen GA und Kalzifikation 
besser zu verstehen, wurde GA-fixierte Klappen- und Wandgewebe in 1-cm2  Proben subdermal in 
jungen Ratten implantiert. Das Ergebnis zeigt, dass bei beiden Probentypen die Kalzifikation zuerst 
im Zellkern überwiegt, bevor sie sich auf andere Gewebstrukturen ausdehnt. [121] 
Fixierungsbedingungen und Vernetzungsgrad ( Dauer, Temperatur, Konzentration, pH-Wert) 
Die Wirkung der Fixierung und damit der Vernetzungsgrad sind u.a. von den Parametern Dauer, 
Druck, Lagerart, pH-Wert, Temperatur und Glutaraldehydkonzentration abhängig. Ziel ist eine  voll-
ständige Fixierung des Gewebes bei geringstmöglicher Gewebsschädigung. Bei der Materialaufberei-
tung für Herzklappenprothesen ist eine gleichmäßige Vernetzung des Rinderperikards besonders er-
forderlich, weil ein schwach fixiertes Gewebsareal labil gegen enzymatische Andauung ist und 
zugleich als Antigen wirksam sein kann. Als Folge kann eine Prädilektionsstelle für die Kalzifikation 
entstehen. Ein bedenklicher Aspekt bei dem Vernetzungsvorgang im Perikardgewebe besteht darin, 
dass große Kollagenbündel zuerst an der Oberfläche polymerisieren. Infolgedessen ist das weitere 
Eindringen von Glutaraldehydmolekülen in das tiefere Gewebe erschwert. Dieses Problem tritt be-
sonders bei einer Vernetzung mit hoher Glutaraldehydkonzentration auf [233]. 
Experimentelle Untersuchungen haben gezeigt, dass GA das Gewebe sehr langsam durchdringt – cir-
ca 0.5 mm in 3 Stunden, daher führt eine kurze Eintauchbehandlung nur einer 'leblos erscheinende 
Oberfläche' [139]. Als Patch für die Klappenwiederherstellung oder intrakardiale Rekonstruktionen 
zeigt humanes Perikardgewebe, das 10 Minuten mit 0.625%igen GA behandelt wurde, gute Ergeb-
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nisse. Untersuchungenen verschiedenen Behandlungsdauer mit GA (5, 10, 30, 60 Min and 6 Monate) 
zeigen, dass kurzes Eintauchen des humanen Perikardgewebes in 0.625% Glutaraldhyde die Steifig-
keit des Gewebes vermindert und deren Nutzungsdauer in der Herzchirurgie verbessert [340]. Dage-
gen zeigen neuere klinische Untersuchungen der Arbeitsgruppe Grabenwörger et al. unterschiedliche 
Degenerationsverläufe von humanen autologen Perikardklappen (Autogenics®) und heterologen 
Herzklappenprothesen (Sorin Pericarbon®). Schwerwiegende Faserbrüche von autologen Peri-
kardklappen weisen darauf hin, dass 10 Minuten Gewebsfixierung in 0.6 %igem GA keine ausrei-
chende mechanische Stabilität des Gewebes für Herzklappen erzeugt [139]. 
Die durch mehrere Tausend Implantationen gemachten Erfahrungen (etwa 60 000 in der ganzen 
Welt) lehren uns, dass die Konzentration auf die Quervernetzng der kollagenen Fibrillen wahrschein-
lich keinen Einfluss hat, wenn man diese lang genug in das GA einlegt. Legt man eine Aortenklappe 
bei Raumtemperatur (20 ° C) für eine Stunde in gepuffertes (pH 7,4) 0,5 %iges GA, so sind 84 % 
der kollagenen Fibrillen quer vernetzt. Bei einer Konzentration von 0,1 % sind hingegen nach der 
gleichen Zeit nur 74 % fixiert. Erst nach einer Woche wäre bei einer Konzentration von 0,1 % die 
Quervernetzung vollständig. [120] Je höher die GA-Konzentration ist, desto steifer werden die 
Klappen; je niedriger die Konzentration, desto länger muss man die Klappen fixieren, damit alle kol-
lagenen Fasern quervernetzt werden. Bei niedriger GA-Konzentration werden aber die Klappen ein-
deutig weicher und faltbarer. Es ist zu vermuten, dass in dieser langen Zeit der Fixation (bis drei 
Wochen. bei 0,1%) eine gewisse Autolyse vor sich geht, die für die später beobachtete Kollagenzer-
reissung und Hyalinisierung verantwortlich ist [120]. 
Untersuchungen mit 3H- markierter GA-Lösung zeigen die Aortenwand deutlich weniger GA enthält 
als die Klappe. Die Seite der Intima und Adventitia zeigt eine ähnliche Penetrationsrate. Nach sieben 
Tagen ist GA gleichmäßig in der Wand verteilt, mit Ausnahme der deutlich niedrigeren Vernetzungs-
rate auf der Intimaseite [121]. 
Ein Optimierungsversuch für die Kollagenfixierung mit DMS hat beispielhaft eine effektivere Wir-
kung durch einen hohen pH-Wert (   9.0) gezeigt [64]. Jedoch ist die Vernetzung der Kollagenfasern 
eine Voraussetzung für die Kalzifizierung [300]. Anhand subkutaner Implante in Ratten konnte ge-
zeigt werden, dass sowohl Schweineaortenklappen als auch reines Kollagen Typ I, jeweils mit Gluta-
raldehyd oder Formaldehyd behandelt, verkalken im Gegensatz zu frischen Gewebsimplantaten, die 
durch eine entzündlichen Reaktion zu Grunde gehen [41].  
Der Mechanismus der GA-Kalzifikation (Kollagen Typ I) ist noch weitgehend ungeklärt. Die Rolle 
der Pyridiniumvernetzungen in Kollagen, die sich während der Reaktion mit GA bilden, wurde als ei-
ner der Gründe angenommen [64,132,234,333]. Frühere Untersuchungen stellten fest, dass der Grad 
  
 52
der Vernetzung bei der Kalzifikation von Kollagen eine Rolle spielt [132]. In der Arbeit von Charu-
latha und Rajaram wurden die ausgedehnte Befunde der Kalzifikation auf Quervernetzungsart und –
grad durch Glutaraldehyd zurückgeführt. Sie stimmen in ihren Beobachtungen überein mit früheren 
Berichten über Kollagen, das nach der GA-Behandlung als Matrix für Gewebsreparaturen verwendet 
wurde. Diese Reparaturen scheiterten an der ausgedehnten Kalzifikation der Matrix [64,234,333]. 
Auf Grund der Beobachtung geometrischer Veränderungen in Folge von beschleunigten Dauertests 
stellen Smith et al. die Einwirkungsdauer als festigenden Effekt bei GA-fixierten Kollagenfaserstruk-
turen in Frage. Es ist folgerichtig zu schliessen, dass das Kollagenfaser-Netzwerk eine gewisse Be-
weglichkeit nach der Fixation erhält. Vielleicht ist sogar eine erweiterte Beweglichkeit während des 
Fortschreitens beschleunigter Test als Grund für das Ausbuckeln der Klappensegel zu sehen. Fixie-
rungstechniken zur Erhaltung natürlich elastischer Klappeneigenschaften können die Empfindlichkeit 
gegenüber mechanischer Schädigung und Kalzifikation verringern und dadurch die Lebenszeit von 
PBHV verlängern [309]. 
Ein häufiger, jedoch kontrovers diskutierter Befund in glutaraldehydkonserviertem Gewebe besteht 
darin, dass Epithelzellen einer fixierten Membran bei der Behandlung herausgelöst werden. Infolge 
dieser fehlenden epithelialen Barriere ist eine Insudation des Blutproteins in das offengelegte Intersti-
tium des kollagenen Netzwerkes möglich [277]. Abbildung 3-10 zeigt morphologischen Unterschie-
de von bovinem Perikard in nativem Zustand mit Mesothelzellen an der Serosa-Oberfläche oben (A). 
Zum Vergleich sieht man den Verlust von Mesothelzellen in Folge von Gewebsbehandlung unten 
(B); Fibroblasten sind in der Fibrosa und epiperikardiale Bindegewebe zu sehen, gelegentlich finden 
sich auch Fettgewebe, Histiozyten und Mastzellen. [155] 
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Abbildung 3-10: Histologische Schnitte einer Serosa-Oberfläche - Vergleich eines bovinen Peri-
kards im nativen Zustand (A) mit einem bovinen Perikard im behandelten Zu-
satnd aus einer nicht implantierten Prothese (B) Glykol Methacrylat eingebettet; 
alkalisch Toluidine Blau gefärbt (x 700) [155]. 
Proteininsudat und Proteinansammlungen verursachen eine Solidierung und folglich eine Behinde-
rung der freien inter- und intrafibrillären Bewegungen. Dies gilt als eine der Hauptursachen, warum 
Kollagenfasern reißen. Darüberhinaus konnte gezeigt werden, dass das Proteininsudat wichtig für die 
Lipidformation, die Mineralisierung und die anschließende Kalzifikation der Materialien ist [277]. 
Durch Glutaraldehyd entstehen vermutlich auch Verbindungen, die einen Phosphateinstrom in dem 
intrafibrillären Raum der Kollagenhelix erlauben [199]. Nach Harasaki et al. [145] ist die Abhängig-
keit der chemischen Konservierung von der Kalzifikation jedoch nicht gegeben. 
Das Gewebe weist nach der Behandlung mit Glutaraldehyd eine "gestreckte" Kollagenfaserstruktur 
auf, welche ursprünglich im nativen Gewebe gewellt war. Das Gewebe an sich ist steif. Nach mecha-
nischer Beanspruchung in vitro beobachtet man die gleichen Strukturveränderungen in den Kollagen-
faserbündeln. Die mechanischen Eigenschaften der Biomaterialien sind stark abhängig von der Terti-
ärstruktur der Kollagene im Gewebe. Eine Auflösung der Tertiärstruktur der Kollagene führt zur 
Gewebsversteifung. Gewebsproben wurden nach einer Konservierungszeit von mehr als 24 Stunden 
sowie nach einem mechanischen Dauertest von 234 Stunden zunehmend steifer.  
Um optimale mechanische Eigenschaften zu behalten, muss die GA-konditionierte Schweineklappe 
einerseits gut faltbar sein und anderseits optimal und kompetent schliessen [120]. Broom und Thom-
son haben berichtet, dass der bei der Fixation angewandte physiologische Druck von 100 mmHg 
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zwar eine schöne Geometrie und eine dichte Prothese ergebe, dass aber das Öffnen der Prothese 
deswegen stark erschwert wird, was eine kleineren Öffnungsfläche zur Folge hat. Gleichzeitig kom-
me es beim Öffnen Biegfalten an den gleichen Stellen. Dies führe zu einer unregelmässigen Aufgehen 
und zur Ermüdung der Klappe. Broom und Thomson erwarten, dass die Lebensdauer der Prothesen 
wegen des hohen Fixationsdruckes stark verkürzt wird. Bereits ein intraaortaler Druck von 4 mmHg 
dehnt bei der Fixation die kollagenen Fasern so stark, dass die Flexibilität schwer leidet. Sie empfeh-
len deswegen für die Fixation einen Druck von 1mmHg. Der Druck soll die Klappe nur dicht halten, 
aber nicht verformen. Bei 0 mm Hg erhält man eine Faltblattstruktur des Proteins, wie es im norma-
len Zustand vorhanden ist. Eine Konservierung bei geringem Druck (4 mm Hg) führt bereits zu einer 
signifikanten Verminderung der Faltblattstruktur [40,120]. Eine bessere Schonung der Kollagenfaser 
wird durch Stabilisieren mit Glutaraldehyd unter niedrigem Druck erreicht (0-4 mmHg). Die Histo-
logie der Klappen bleibt hierdurch nahzu unverändert. Sowohl die Untersuchung von Boom als auch 
die von Butterfield und Flomenbaum beweisen die annähernd natürlich belassene Kollagenstruktur 
bei Niedrigdruckfixierung, wodurch eine stärkere mechanische Belastbarkeit als auch ein verbesser-
tes Öffnungsverhalten der Klappensegel gewährleistet wird [254]. 
Die zirkumferente Gewebe-Längendehnung ist ein direktes Maß für den Fixierungsgrad der funktio-
nellen Kollagenfaltungstruktur in der Fibrosa des Aortenklappensegels. Bei Klappenfixierung mit 
Glutaraldehyd bei voll entspanntem Zustand (ZP, Zero Pressure) zeigten Klappensegel eine besser 
erhaltene zirkumferente Gewebsdehnbarkeit (Faltung) als bei Fixierung mit geschlossenem Klap-
pensegel und unter Druck (HP, High Pressure). Die elastischen Eigenschaften der Klappensegel, die 
bei verschiedenen Drücken mit GA fixiert wurden, veränderten sich in rein mechanischen Dauertests: 
die radiale Segeldehnung der HP-Klappen verminderte sich aufgrund mechanischer Ermüdung signi-
fikant, während die ZP-Gewebe immer noch großenteils die ursprügliche Kollagenfaltung behielten 
trotz verlängerter zyklischer Belastung. Die HP-Klappe wies keine messbare zirkumferente Längen-
dehnung (Faltung) auf sowohl vor als auch nach 200 x 106 Zyklen im beschleunigten Dauertest. Die-
ses Ergebnis unterstützt die Hypothese, dass GA-Fixierung unter Druck (> 2 mmHg) eine zirkumfe-
rente Längendehnung des quervernetzten Gewebe verhindert, und dass der nicht dehnbare Zustand 
sich über 200 x 106 mechanischen Zyklen nicht ändert [69]. 
Im niedrigen Fixierungsdruck nahe Null sehen Veseley und Mako einen Haupteinflussfaktor auf das 
Verhalten der Schweineaortenwurzel bei Faltung und Krümmung während des Öffnungsvorgang. 
Weil die Aortenwurzel in sich eine hoch elastische Struktur darstellt - sie kollabiert und schrumpft 
um 35 % ihrer Dimensionen im normalen diastolischen Zustand [145] - entsteht ein beachtliches 'Ü-
bermaß' des Segelfläche innerhalb der viel kleineren Aortenwurzel. Das übermäßige Segelmaterial 
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muss sich beugen und wegfalten mit einer Reihe von scharfer Krümmungen und Knickungen, die die 
Segelfaltung induzieren. Auf die Entdeckung dieses Phänomens folgten bereits zwei neue Designmo-
delle, bei denen der Annulus während der Fixation [72,206,384] vorgedehnt wird, um das Verhältnis 
der Segellänge zum Durchmesser des Annulus zu korrigieren [213]. 
Einfluss von GA-Lagerungszeit 
Porcine Bioprothesen weisen im Biegungsbereich nach 12 x 106 bis 19 x 106 Testzyklen des in vitro 
Pulsatilen Testverfahrens höhere Kalzifikationsgrade auf als bovine perikardiale Klappenprothesen 
(porcine: 28 – 37 %, bovine: 14 – 21 %). Der Kalzifikationsgrad wird hier aus Kalzifikationsfläche 
bezogend auf die gesamte Segeloberfläche in Prozent gebildet. Laut Glasmacher und Deiwick ent-
stehen diese Ergebnisunterschiede vermutlich durch die kurze Lagerungszeit der perikardialen Klap-
penprothese in der Glutaraldehydlösung. [125] Girardot et al. haben in einem Versuch beobachtet, 
dass die Kalzifkation von Schweineherzklappen nach einer Lagerungsperiode von 12 Monaten in 
Glutaraldehyd deutlich abgenommen hat. Die Kalzifikation stieg erneut an, wenn die Klappen wieder 
in GA-Lösung gelegt wurden. Vielleicht besteht eine Beziehung zwischen Kalzifikation und einer be-
stimmten Molekularstruktur in Folge der GA-Lagerung. 
Gewebsvernetzungen durch Photooxidation (PhotoFixTM) zeigten im Scherspannungstest und bei 
Schubbeanspruchung allgemein bessere mechanische Eigenschaften. Die mechanischen Eigenschaften 
von "PhotoFixed" PHF porcine Aortenklappengewebe liegen zwischen GA-fixiertem und frischem 
Gewebe. Dies wies darauf hin, dass Photofixation eine Alternative zur GA-behandlung darbieten, 
was zu einer Verminderung von mechanisch verursachtem Klappenversagen führen könnte [336]. 
Homograft 
Die Mechanismen von Gewebefehlern bei kryokonservierter Homografts ist weiterhin kontrovers im 
Hinblick auf das Ursachenverhältnis von variierter Kryokonservierung, Immunreaktion, lebensfähi-
gen Zellen und extrazellulären Matrix. Brockbank et al. gehen davon aus, dass umfangreiche Eisbil-
dung im Gewebe Läsion in der extrazellulären Matrix der konventionell kryokonservierten Herzklap-
pen hervorrufen, was die Klappen anfällig für Kalzifizikation macht. In ihrer Untersuchung finden 
sich in der Ventrikularis kleinere Eiskristalle als in der Spongiosa und in Fibrosa. Die Pulmonal-
Klappen ist dünner und hat infolgedessen entsprechend wenig Zwischenräume bzw. interstitielle Are-
ale, die unter Schädigung von Eisbildung stand. Diese sehen Brockbank et al. als Grund zur geringe-
re Degeneration, Kalzifikation und Dysfunktionsrate Pulmonal-Klappen an. [39] In der Untersu-
chung von Melina wird die Kalzifikationstendenz in Zusammenhang von Lebensalter der Ho-
mograftspender gezeigt [217].  
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Das Phänomen der Kalzifizikation tritt nicht nur bei GA-konservierten porcine und bovine Herzklap-
penprothesen auf, sondern auch bei verschiedenen synthetischen Elastomeren und in geringerem Ma-
ße auch bei Nichtelastomeren (vgl Kap 3.2.2) [42]. Herzklappenprothese, die das harte Segment 
4,4 -´diphenylmethane diisocyanate enthalten, kettenverlängert mit einem Polyether als Weich-
Segment, zeigten in einem dynamischen in vitro Testsystem eine viel langsamere Kalzifikations-
geschwindigkeit als ähnliche bioprothetischer Herzklappen. Die kalzifizierte Stelle war ausschließlich 
dort im Bereich Materiellfehler lokalisiert. [27] Fourier Transform Infrarot (FTIR) Spektroskopie 
zeigen auch den Einfluss des Weichsegments des PUs auf die Kalzifikation [27,112,162]. Untersu-
chungen mit FTIR wiesen darauf hin, dass Polyether Weichsegmente eine direkte Rolle in dem Kalzi-
fizierungsprozeß spielt. Kalzifikation von Polymerfraktionen deuten auch darauf hin, dass niedrigmo-
lekulare, extrahierbare Komponenten die fördernde Faktoren in dem Kalzifizierungsprozess sind. 
[27]  
3.4.2 Immunologische Reaktionen und Host-Faktor  
Biologische Herzklappenprothesen  
Der immunologische Aspekt in der Pathogenese der Kalzifikation wurde bislang wenig beachtet. 
Hierauf haben Harasaki et al. aufgrund einer morphologischen Untersuchung der Kalzifikation in der 
Frühphase aufmerksam gemacht. In Schnittpräparaten fanden sie 20 Tage nach Implantation einer 
linksventrikulären Unterstützungssystem (LVAD) histologisch eine vorwiegend diffuse Kalzifikation 
des Herzklappengewebes. Dabei stellten sie fest, dass die Kalzifikation nicht von der Klappenober-
fläche ausgeht, sondern von tieferen Gewebsschichten. Man beobachtete nicht selten Insudate bei 
Klappen aus Kollagengeweben. Nach von Kossa Färbung des Herzklappengewebes zeigten sich Cal-
ciumphosphatablagerungen an den Erythrozyten und an kernhaltigen Zellen. Auch Insudate, beste-
hend aus "host" Blutzellen, stellten einen häufigen Befund dar, besonders in den Tunica Spongiosa 
im Gewebe. Verschiedene Blutkörperchen kalzifizierten allmählich, vor allem diejenigen, die in Ge-
websspalten gerieten [195]. 
Speziell angefertigte porcine Klappenbioprothesen wurden in einem tragbaren, elektrisch-getriebenen 
LVAS (hier Novacor) eingesetzt. Immunhistologische Untersuchungen an den explantierten Einslaß- 
und Auslaß-Klappen, zur Bestimmung folgender "biologischer Faktoren" - Fibrin, Makrophagen 
Granulozyt- Elastase, Fibrinogen, IgG, Complement Proteine C1q and C3 - wurde mit Peroxidase-
markierte Antikörpers und Avidin-biotinylated peroxidas Komplex durchgeführt. Die strukturellen 
Veränderungen scheinen viel schneller an der bioprothetischen Einlaß-Klappen als an den Auslaß-
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Klappen fortzuschreiten. Dieser Unterschied weit darauf hin, dass die Auswirkung von biologischen 
bzw. immunologischen Faktoren durch mechanischen Stress reguliert sind. [222] 
Die immunologische Antwort auf eine Herzklappenprothese kann sich in Form einer auf niedrigem 
Niveau ablaufenden immunologischen Reaktion manifestieren, welche durch Matrixdegradation, 
thrombogene Gewebsveränderungen und Kalzifikation gekennzeichnet [233]. Die dystrophische Kal-
zifikation wurde bei unterschiedlicher immunologischer Ausgangslage untersucht. Folgende Indizien 
weisen auf eine immunologische Beteiligung am Verkalkungsprozeß hin: Der erste Schritt der Ge-
websdegeneration ist durch eine rapide Adhärenz und Infiltration von Immunglobulinen gekenn-
zeichnet. Gleichzeitig beobachtet man eine Abnahme der Immunglobulinkonzentration im Serum. Als 
zweiter Schritt infiltrieren phagozytierende Blutzellen die Umgebung der Perikardblutgefäße. 
Schließlich erfolgt eine Freisetzung von lysosomalem Enzym und eine pH-Veränderung in der Mik-
roumgebung, welche dann zur Präzipitation des Calciumphosphats führt. In Abhängigkeit von der 
Ausgangslage sind die Immunantworten auf ein Implantat unterschiedlich. Der Mechanismus der 
dystrophen Kalzifikation hängt bei einer aktivierten Abwehrlage von einer zellvermittelten Ausschüt-
tung ab, welche unmittelbar nach der Implantation stattfindet. Dies wird wahrscheinlich durch eine 
vorausgegangene Blutinfiltration eingeleitet [236]. 
Die bioprothetischen Gewebsmaterialien weisen morphologische Ungleichmäßigkeiten auf. Diese 
entstehen u. a. durch Verlust von Endothelzellen an der Oberfläche z.B. durch die Handhabung bei 
der Bearbeitung. Weitere Veränderungen wie bindegewebige Organisation der Fibrosa und Vermin-
derung des Proteoglykangehaltes in der extrazellulären Grundsubstanz können während der Ge-
websbehandlung auftreten [268]. In das Kreislaufsystem geratenes subendotheliales Gewebe kann 
potentiell die thrombozytäre Funktionslage im Kreislauf verändern. Dies ist zum Beispiel bei Verlust 
von Endothelzellen gegeben. Zum subendothelialen Gewebsanteil gehören Kollagenfasern, Elastinfa-
sern und die Basalmembran. Jede dieser Komponenten kann Thrombozyten aktivieren und anlocken, 
sobald eine dieser Komponenten im Kreislaufsystem auftreten. Eine Induktion der Thrombozytenad-
häsion durch Kollagenfasern konnte in vitro gezeigt werden. In vivo findet man bei einer degenerier-
ten Schweinerherzklappenprothese diegleichen morphologischen Veränderungen wie bei offener 
Darlegung subendothelialer Fasern im Kreislaufsystem. In einer Studie wurde die Thrombozyten-
reaktion bei Patienten mit intaktem und degeneriertem porcine Herzklappenprothesen untersucht. Als 
Merkmal diente neben der Thrombozytenaktivierung die morphologische Differenzierung in drei 
Phasen (Adhäsion, Oberflächenaktivierung und Aggregation). Dabei weisen die degenerierten Herz-
klappen den stärksten Stimulus für eine systemische Thrombozytenaktivierung auf. Inwieweit die 
thrombozytären Reaktion als Signal für eine beginnende Kollagenzerstörung fungiert, oder ob sie ei-
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ne Schaltstelle für die dystrophe Kalzifikation beim degenerativen Prozeß des PBPV-Gewebs dar-
stellt, ist noch nicht geklärt [268].  
Homografts 
Oei et al. entwickelten ein neues heterotopes Implantationmodell an Ratten, um immunologische 
Faktoren des Allograftsversagens zu untersuchen. Dabei werden syngene und allogene Ratten in 
Kombination benutzt um die allogenen Immunreaktionen auf Klappeneigenschaft zu erforschen. Mik-
roskopische Befunde zeigten weder Fibrosen noch Intimaverdickungen in syngenetischen Klappen-
transplantaten, während allogenetische Klappentransplantate abstoßungsähnliche Morphologie auf-
wiesen. [243] 
Endothelzellen als wichtigste Antigenträger in vorhandenen Spenderzellen  
Die semilunaren Klappen sind aufgrund ihrer Endothelzellen antigenwirksam. Die Endothelzellen 
prägen sowohl MHC-Klasse I und II Antigenen [308], Faktor VIII-Antigenen als auch Adhesionmo-
lekülen H/Y, ICAM-1 und ELAM-1 aus [307,375,382]. Sogar nach Kryokonservierung ist die endo-
theliale Zellmembran HLA-Klasse I und II positiv [374,379]. Ausprägung von Klasse II-Antigene 
durch Dendritenzellen in der Klappenstroma sind ebenfalls nachgewiesen [375]. Die Endothelien ha-
ben auch Rezeptoren für die Komponente C3a des Komplementsystems [91,226]. Auf der Grundlage 
dieser Eigenschaften sollen semilunare Klappen in der Anwendung für Ersatzimplantate histokompa-
tibel sein [308,383]. Als Alternative sollen potenziell immunogene Strukturen eliminiert werden, an-
dernfalls kann eine immunsuppresive Behandlung berücksichtigt werden [383]. 
Sowohl frische als auch kryokonservierte humane Herzklappen sind in der Lage sind, eine prolifera-
tive Antwort von immunkompetenten Zellen in vitro hervorzurufen. Ebenso tritt ein signifikant ab-
nehmende lymphoproliferative Antwort sowohl in Verbindung mit identischen HLA-DR zwischen 
Klappenspender und Empfängerlymphozyten als auch bei Kryokonservierung auf. Ferner spielen die 
an frischen Herzklappen vorhandenen Endothelzellen wahrscheinlich eine wichtige Rolle bei Immun-
reaktionen auf Allografts. [158]  
Cytoimmunologisches Monitoring (CIM) 
Die Untersuchung der CIM-Methode und Lymphoblasten-Aktivitätsindex (AI) unterstreicht die 
Hypothese, dass allogener Klappenersatz mit kryokonservierten Grafts eine meist früh postoperative 
immunologische Reaktion hervorruft, welche durch Aktivierung von T-Lymphozyten eingeleitet wird 
[302]. Dagegen haben Patienten mit xenogenen bioprothetischen Klappensubstituten keinen relevant 
erhöhte Aktivitätsindex gezeigt. Es fanden sich lediglich wenig aktivierte Lymphozyten und sehr sel-
ten Lymphoblasten. Die Aktivierung des Immunsystems mit einer Zunahme des Lymhoblastenanteils 
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in der monozytären Konzentration beginnt am fünften Tag nach der Implantation. Diese Reaktion 
hält bei ABO-kompatiblen Allografts für 1-3 Tage an und 2-5 Tage bei ABO-inkompatiblen Herz-
klappen. Ebenso verhält es sich bei der Intensität der Aktivierung in Abhängigkeit der ABO-
Kompatibilität. Sie war bei inkompatiblen Blutgruppen mit mäßig akuter Abstoßung vergleichtbar 
und bei ABO-kompatiblen Empfänger geringgradig. Bei allen Patienten, wurde ein Rückgang des 
Aktivitätsindex zum Grundspiegel ohne irgendeine spezifische immunsuppresive Therapie beobach-
tet. Dagegen fanden sich in der transoesophagealen und transthorakalen Echokardiographie keine 
morphologische Anzeichen einer beginnenden Klappenverdickung oder Funktionsminderung. Aus 
diesem Grund scheint die ABO-Inkompatibilität nicht die Klappendauerhaftigkeit nach Kryokonser-
vierung zu beeinflussen. Die Rolle der ABO-Gewebsübereinstimmung (matching) im Langzeitverlauf 
ist noch nicht geklärt. Bislang gibt es nur geringe Erfahrungen im Hinblick auf die Langzeit-
Beobachtung von kryokonservierten Allografts und insbesondere auf die Auswirkung des ABO-
Systems auf Klappendegeneration und Kalzifikation. [303]  
Die Immunogenität humaner Herzklappen ist zunächst in vitro untersucht worden. In vivo, nach der 
Organtransplantation, Vorbote zytotoxische T-Lymphozyten (pCTL) mit hoher Avidität (Bindungs-
kraft) für Spenderantigenen stellte in Abstoßung die wichtigste bewirkende Effektorzellen dar. Die 
Arbeitsgruppe Oei et al. hat eine Erhöhung von zirkulierendem spenderspezifischem pCTL in Emp-
fängern mit kryokonservierten Homografts gefunden. Die Zunahme der verhältnismäßig hohen 
pCTL-Avidität deutet darauf hin, dass diese Zellen, aufgrund ihrer Zerstörungspotenz an allogenem 
Gewebe, klinisch relevant sind. [244] 
Eine morphologische Untersuchung mit immunhistologischen Färbemethoden an Explantaten aus 
kryokonservierten Arterien- und Herzklappen-Allograften ging der unterschiedlichen Immunreaktion 
bei Kleinkindern und Erwachsenen nach. Dabei führten rechtsseitige kryokonservierte Allografts ei-
ner pädiatrischen Population zu fortgesetzen zellulären Abstoßungsreaktionen. Im Gegensatz dazu 
finden sich bei Herzklappen- und Arterienallografts in Erwachsenen nur  schwache T-Zell-vermittelte 
Abtoßungsreaktionen. Ein ähnliches Langzeitergebnis kann deshalb von Herzklappen- und Arterie-
nallograften in Erwachsenenalter vermutet werden, während der Langzeitverlauf von rechtsseitigen 
Herzklappen-Allograften im Kindesalter durch zelluläre Abstoßung gefährdet erscheint. [341] 
Untersuchung zur Immunologisch vermittelte Allograftdegeneration 
Obwohl viele Autoritäten raten, möglichst ABO-kompatible Klappen zu verwenden, sind die diese 
Empfehlung unterstützenden Daten spärlich. Bisher konnten Studien keinen Einfluss der ABO-
Kompatibilität auf die Überlebensdauer von Allografts beweisen. Yankah und Kollegen haben Al-
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lografts, die in Patienten jünger als zwei-Lebensjahre implantiert sind, nachgeprüft. Dabei fanden sich 
Allograftdysfunktionen in 7 von 17 Empfängern mit kompatiblem Klappengewebe, wovon bei vier 
eine Ersatzerneuerung erforderlich war. Dennoch war bei keinem der neun Patienten mit ABO-
inkompatiblen Allografts eine Klappendysfunktion erkennbar oder eine Reoperation notwendig. 
[210,378]  
Beziehung zwischen Immunogenität und Kalzifikation 
Kalzifikation ist ein komplexer Prozess, der sich eher über multifaktorielle Vorgängen als aus der 
Immunologie heraus erklären läßt. Manche die Kalzifikation beeinflussenden Faktoren, zum Beispiel 
Zellvitalität, Lebensalter und Lagerungsverfahren, können gleichermaßen die Immunogenität beein-
flussen. Eine der ersten Untersuchungen wurde mit einem Hunde-Modell durchgeführt [135]. Es 
wurden dabei mögliche immunologische Einflüsse auf die Kalzifizierung nachgewiesen. Eine Studie 
mit einer höhergradigen Immunsteuerung wurde von Lupinetti et al. erstellt. Das heterotope Aorten-
klappen-Implantat im Ratten-Modell wird dabei angewendet. Die Kalziumablagerungen waren deut-
lich geringer in syngenetischen Implantaten im Vergleich zu allen allogenetischen Gruppen. Es fand 
sich eine fast identische Menge von Kalziumablagerung in den schwach, mäßig und stark allogenen 
Implantaten. Dieser mangelnde Unterschied bei der Kalzifikation von Implantaten mit verschie-
dengradiger Histokompatibilität ist überraschend. Die Beobachtungen deuten an, dass auch wenn die 
Kalzifikation in gewissem Maß in allogenetischem Gewebe sich nicht vermeiden läßt, wohl kaum 
durch geringe Manipulation des Immunsystems allein zu beeinflussen ist, beispielweise durch unvoll-
ständige Übereinstimmung von Spender und Empfänger, oder ABO-Blutgruppe-Zuordnung [210] 
Empfänger-Faktor  
Kinder und jüngere Menschen haben im Vergleich zu Erwachsenen einen höheren Phosphat-spiegel 
im Serum. Bei Patienten mit chronischer Niereninsuffizienz beobachtet man eine gesteigerte Tendenz 
zur Kalzifikation von Bioprothesen und gleichzeitig einen erhöhten Phosphatspiegel. In Tierversu-
chen mit Bioprothesen zeigte sich eine Altersabhängigkeit als Risikofaktor für die Kalzifikation 
[145]. Aupart et al. haben anhand einer 10-Jährigen Nachuntersuchung den Einfluss des Empfänger-
alters bei Mitralklappenersatz mit Carpentier-Edwards Perikardklappen eindeutig gezeigt. Peri-
kardklappen sind zuverlässig für Patienten über dem sechzigsten Lebensalter. Eine Klinische Studie 
von Brandão zeigt ebenfalss ein zufriedenstellendes Langzeitergebnis (bis 15 Jahren) für Bioprothe-
sen aus Rinderperikard bei älteren Patienten (ab 65jährig). [14] 
Die Langzeit-Ergebnisse mit Mitroflow-perikardklappen als Aortenklappensubstitute (n=1044; 12 
Jahre Follow-up) lassen sich gut mit anderen weit verbreiterten Bioprothesen vergleichen, besonders 
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an Patienten, die über 70 Jahre alt sind und einen kleinen Aortenwurzeldurchmesser (  23mm) haben 
[221].  
3.4.3 Mechanische Beanspruchung 
Kalzifikation einerseits und mechanisch bedingte Strukturermüdung andererseits stellen eine wesent-
liche Einschränkung für die Anwendung der biologischen Herzklappenprothese dar. Die Beziehung 
zwischen Ermüdung und Kalzifikation ist wahrscheinlich synergetisch. Es wurde bereits darauf hin-
gewiesen, dass eine Kalzifikation aufgrund der versteiften Gewebstelle eine Druckspitze darstellt, die 
ihrerseits die lokale Schädigung der Kollagenfasern in Gang setzt. Auf diese Weise schließt sich ein 
circulus vitiosus [188]. 
Es gibt aber auch deutliche Hinweise, dass die mechanische Beanspruchung in direktem Zusammen-
hang mit der Verkalkung von Bioprothesen steht. Gesunde Herzklappen sind, wie Bewegungsanaly-
sen und histomorphologische Untersuchungen zeigen, in optimaler Weise an die wechselnden Druck- 
und Bewegungsbeanspruchungen während des Herzzyklus adaptiert [10]. Wird dieses subtile Zu-
sammenspiel von Form und Funktion jedoch gestört, beispielweise durch entzündungsbedingte Ge-
webeveränderungen oder angeborene Anomalien, wie bei bikuspidalen Aortenklappen, so entwickeln 
sich auch hier langfristig Klappenverkalkungen, die zur Entstehung der häufigsten Herzklappenfehler 
führen [10,350].  
Mechanische Beanspruchung u. a. durch wiederholtes Biegen Elastomere zeigen mikroskopische De-
formationen an Strukturelementen, insbesondere dort, wo die Poren einem "Öffnen" und "Schließen" 
ausgesetzt sind. Diese Deformation führt zu einem verstärktem Eintritt der Blutkomponenten. Die 
Absorption der verschiedenen Blutbestandteile durch das Elastomer werden von Faktoren wie der 
thermodynamischen Löslichkeit beeinflußt, die ihrerseits von der Materialstruktur der Porösität so-
wie Strukturdefekten abhängig ist. Die Parameter der thermodynamischen Löslichkeit stehen wie-
derum in Wechselbeziehung mit der molekularen und supramolekularen Struktur des Polymersys-
tems. Kalzifikation tritt bei sich biegenden und anders bewegten sowie pulsierenden Oberflächen auf 
[42].  
Obwohl der pathologische Zusammenhang zwischen Kristallisation von Calciumphosphaten und lo-
kaler, mechanischer Gewebebeanspruchung nicht im Detail geklärt ist, ergeben sich doch wichtige 
Hinweise aus der Untersuchung explantierter Bioprothesen. Die Prothesensegel verkalken keinesfalls 
diffus oder gleichmäßig, sondern die Kalzifizierung wird in bestimmten Arealen bevorzugt gefunden. 
Anhand von orthotopen Implantaten beobachtet man regelmäßig charakteristische Kalzifikations-
muster. Darauf stützt sich die These, dass die Kalzifikation der Herzklappenbioprothese nicht unbe-
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dingt als primär pathologischer Prozeß anzusehen ist, sondern eine Gewebsreaktion auf die hoch 
schädigende Beanspruchung darstellt [325]. 
Klinische und experimentelle Studien weisen darauf hin, dass mechanische Beanspruchung einen be-
günstigenden Faktor (promoting) für die Kalzifizierung darstellt, aber keine unbedingte Vorrauset-
zung sind. Generell beobachtet man häufig Verkalkungen an Klappenprothesen, die im linken Herzen 
eingesetzt wurden. Aus 5 klinischem Fällen mit doppeltem Klappenersatz in mitral und aortale Stel-
lung geht hervor, dass eine Verkalkung an den Mitralklappen schwergradiger ist als an den Aorten-
klappen. Dies ist durch den höheren und ungleichmäßiger verteilten mechanischen Druck in der 
Mitralisposition zu erklären [145,147]. Broom hat an einem Dauertest mit Prothesen aus GA-
konservierten Schweineherzklappen demonstriert, dass die Biege-Druck-Belastung (compressive fle-
xure) eher als die Zugspannung zum Riss des Gewebes beiträgt. Wiederholtes "Biegen", eine typi-
sche mechanische Beanspruchung der Herzklappen, führt zum allmählichen Verlust der umhüllenden 
Grundsubstanzen wie Proteoglykane und Glykoprotein. Stellen, die besonders durch Biegungen zB. 
bei der Klappenöffnung belastet sind, zeigen häufig Spaltbildungen an Kollagenfasern. Proteoglykane 
und Glykoproteine schützen die Kollagene vor einer Kalzifikation, indem sie die E-Aminogruppen 
des Lysin (oder Hydroxylysin) blockieren, die sonst mit Calcium und Phosphat reagieren könnten. 
Hier könnten die langfristigen degenerativen Veränderungen dieser Klappen erklärt werden 
[276,280,282].  
Die degenerativ intrinsische Form der Kalzifizierung beginnt primär am Klappenansatz, der mecha-
nisch am meisten beansprucht wird [293,294,298]. Explantierte Klappenbioprothesen zeigen nach 
langer Implantdauer unterschiedliche mechanische Eigenschaften alle hohe Steifigkeit, sowohl in cir-
cumferenten als auch radial Richtung. Die Bioprothesen verlieren mit der Zeit an Elastizität verlieren, 
die Dehngrenze sinkt, und dass teilweise Relaxationseigenschaften nach Belastung werden schlech-
ter. [335]  
Mit Magnet Resonanz Imaging konnten 3D-Darstellungen von Klappengeometrien porciner Bi-
oprosthesen (PBHV) rekonstruiert werden. Ergebnisse an drei Herzklappen zeigten dass beschleu-
nigte Tests Formveränderungen in den Klappen induzieren können, insbesondere an den Ausgangs-
stellen starker Krümmungsareale. Derartige Veränderungen der Krümmung an der dünnwandigen 
Schalenstruktur der porcinen Bioprothesen können neben den mechanischen Eigenschaften die 
Stressverteilung beeinflussen und die Lebensdauer herabsetzen. Weitere beschleunigte Tests von 
Klappensegeln führten zur plastische Deformation und zu einer Zunahme des Segeloberflächenanteils 
mit hohen Krümmungswerten. Es zeigte sich zudem eine starke räumliche Korrelation zwischen er-
höhtem Krümmungsgrad und struktureller Schädigung. [309] 
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Stentfreies Design 
Stent als Stützvorrichtungen reduzierten nicht nur die effektive Klappenfläche, sondern erzeugen 
auch ungewöhnliche Öffnungsformen. Die potenziellen Vorteile stentfreie Aortenklappen-Prothesen 
zu implantieren, wurden Anfang der 90ger Jahre erkannt. Voruntersuchungen stentfreier Xenografts 
haben im Vergleich zu stentmontierten Klappen signifikant niedrigere transvalvuläre Druckgradienten 
gezeigt. [338] Acht stentfreie porcine Bioprothesen (Prima 2500®, Freestyle®, Biocor NoReact®) 
wurden um Flexibilität der Aortenwurzel optimal zu erhalten in handgefertigte und mit einem "Sinus" 
versehenen medical-grade Silikonröhren eingenäht. Erste Ergebnisse von in vitro Testmodell zeigen, 
dass das stentfreie Design im Vergleich zu konventionellen stentmontierten Bioprothese scheinbar 
verbesserte Deformationsmuster an den Klappensegeln herbeiführen und so die Kalzifikation vermin-
dern kann. Stentfreie Bioprothesen zeigen auch in der holographischen Untersuchung ein besseres 
Ergebnis. Sie weisen homogene Deformationmuster auf, was mit verminderter Stressbelastung der 
Kommissuren korrelieret. [123,124]  
Ein weitere Untersuchung auf in vitro Kalzifikation stentmontierten und stentfreien Bioprothesen 
fand eine signifikante Korrelation zwischen Kalzifikation und Segelunregelmäßigkeiten (ermittelt 
durch holographische Interferometrie) [87]. Histologische und Ultrastrukturelle Untersuchungen be-
legen hierbei eine intrinsische Kalzifikation der Kollagenfasern in Spongiosa und Fibrosa, interfibrillä-
ren Räumen und Zellen als frühen Kalzifikationstellen. Apatitkristalle waren deutlich vorhanden, und 
Beobachtungen, gewonnen am in vitro Kalzifikationmodell, war denen aus den in vivo Implantaten 
ähnlich. Stentmontierte bovine und stentfreie porcine Klappenprothesen scheinen gegenüber konven-
tionellen stentmontierten porcinen Bioprothesen überlegen zu sein im Hinblick auf Segelkalzifikation. 
[87] 
Die Klappengröße 
Die Bedeutung der Klappengröße beim Gebiet Aortenklappenersatz wird noch kontrovers diskutiert. 
Nach Ansicht von David stellen hohe transvalvuläre Druckgradienten in Folge von AVR eine Ne-
benwirkung auf das Langzeit-Überleben dar. Aus diesem Grund favorisiert er den Einsatz der 
grösstmöglichen prothetischen Aortenklappen-Implantate, um residuale Gradienten zu minimieren. 
Das ist auch einer der Gründe für ihn, stentfreie porcine Klappen den stentmontierten Klappen vor-
zuziehen. [85] Aus einem früheren Bericht von David et al. über deren zehnjährige Erfahrung mit 
stentfreiem porcinem Aortenklappenersatz gehen ausgezeichnete klinische Ergebnisse hervor. Aller-
dings werden diese Klappen mit der Zeit vermutlich auch degenerativen Veränderungen unterliegen 
und in verhältnismäßig gleichem Anteil wie stentmontierte porcine Aortenklappen versagen. Den-
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noch können sie aufgrund ihrer hämodynamisch höheren Leistung zum Überleben der Patienten bei-
tragen, indem links ventrikuläre Hypertrophie vollständig sich zurückbilden und normale Funktion 
wiederherstellen. [84] 
Die neu formierte Standard Toronto SPV-Klappen zeigt mit erhöhtem transvalvulären Druck ein 
weniger optimales hämodynamische Testergebnis. Im Tiermodell treten deutlich verstärkte Fibrosie-
rungen und Kalzifikationen bei allen der höherreduzierten Sinus im Klappensegelwurzelbereich auf, 
im Gegensatz zu geringfügigen Fibrosen an der Einflussseite der Standardklappensegel. Je stärker die 
veränderte Form der stentfreien Klappen ist, desto schneller kalzifizieren die Klappensegel um die 
veränderte Sinus. [332] 
Unbewegliche Klappensegel, gleich ob es in Kalzifikation an Kommissuren oder einer Veränderung 
in der Protheseform zugrunde liege, neigen scheinbar schnell zu fokaler Kalzifikation. Von natürliche 
Form abweichenden Baudesign an stentmontierten Klappenprothesen erhöhen den mechanische 
Stress im Ansatzbereich (hinge area) der Klappensegel, was wiederum die Degeneration und Kalzifi-
kation der Klappen induziert. Dagegen benötigen stentfreie Bioprothesen wie Homografts eine auf-
wendigere Implantationtechnik als stentmontierte Klappenprothesen. Die Befunde aus der Untersu-
chung wiesen darauf hin, dass eine korrekte chirurgische Implantationstechnik bei allen stentfreien 
Klappen äußerst wichtig ist, um Degeneration zu verhindern. [332] 
Die Unterschiede der mechanischen Eigenschaften von aortalen und pulmonalen Klappengeweben 
sind minimal. Die pulmonale Wurzel muss den aufkommenden Druck bei Implantation in aortaler Po-
sition aushalten können. Wird die pulmonale Wurzel als ganze implantiert, schwillt sie unter aortalem 
Druck ungefähr um 30% mehr an als die aortale Wurzel. Diese geometrische Veränderung könnte 
die Langzeit-Funktion der Klappen beeinflussen und sollte beim Implantieren pulmonaler Klappen-
homograft beachtet werden. [337] 
3.4.4 Maßnahmen zur Kalzifikationsinhibition bei Bioprothesen 
Prinzipien  
Da vor allem Kinder und besonders in der heranwachsende Periode ein erhöhtes Risiko gegenüber 
Herzklappenkalzifikation aufweisen, ist hier generell bei einer Indikation die Anwendung bioprothe-
tischer Herzklappen zu vermeiden. Maßnahmen zur Verbesserung der mechanisch bedingten Ein-
flußgrößen der Kalzifikation setzen an bei der Modifikation des Klappendesigns und der Herstel-
lungsweise des verwendeten Gewebes [188]. Folgende Übersichtsliste sind nach Schoen et al. [282]:  
„Approaches to Prevent Bioprosthetic Valve Calcification“ 
• Wechsel des prothetischen Implantatstyps bei Hoch-Risiko-Patienten 
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• Modifikation des Klappendesigns und der Klappenherstellung  
• Modifikation der Biomaterialien 
Oberflächenaktive ("Detergent") Vorbehandlung 
Klappensegel "Preloading" (behandeln mit Diphosphonat) 
• Systemische Anwendung von Diphosphonat 
• Wirkort-spezifische kontrollierbare Freigabe von Diphosphonat 
• Strategische Kombinationen der oben genannten Verfahren 
Polyurethan 
Gegenwärtig gilt dem "fine-tuning" der Polurethanwerkstoffe die Hauptaufmerksamkeit in der Mate-
rialforschung, die subtile Modifizierungen in der Herstellungstechnik und Oberflächenchemie beinhal-
tet. Die Kalzifikaton läßt sich durch Extrahieren der Polymerfraktion mit Niedrig-Molekulargewicht 
stark vermindern [27,112]. Bei neueren Entwicklungen zur Bekämpfung thrombogener und kalzifi-
zierender Materialeigenschaften wurden die Oberflächen von 'bulk-modified' Polyetherurethan (PEU) 
und Silikongummi mit zwei patentierten chemischen Liganden modifiziert, dem 'non-thrombogenic' 
Hydrogel und einer Albuminbindungssubstanz [162]. 
Zur Verminderung der Kalzifikation von synthetischen Elastomeren wie PU wurden folgende Me-
thoden getestet: Oberflächenbehandlung mit verschiedenen Mitteln. (z.B. Diphosphonat, SDS, Pro-
taminsulfat, Aluminium- und Eisen-Ionen, 2-amino-oleic-säure [134,355]) Der Einfluss von Antibio-
tika auf die Kalzifikation wurde anhand einer Inkubation mit einem porösen PU-Werkstoff und meta-
stabiler Calciumphosphat-Lösung untersucht. Scheinbar können bestimmte Antibiotika der Ami-
noglycosidgruppe PU-Oberflächen modifizieren, folglich auch dessen Kalzifikationsprozess. Vermut-
lich ändern diese Antibiotika den Calciumtransport innerhalb des Polyurethans (Diffusionsversuch) 
und modulieren die PU-Oberflächen im Verhältnis zur Calciumbindung (Calciumabsorption). [62]  
Über die Kalzifikation von Polyurethan-Pumpenmembranen wurde berichtet, dass sie meistens in Zu-
sammenhang mit abgestorbenen Zellen und Zelldetritus und vielleicht auch adhesiven Thrombozyten 
auftritt [145]. Ein möglicher Mechanismus der Kalzifikation könnte sein, dass die anhaftenden Zellen 
oder Zelldetritus (Thrombozyten oder Bakterien) an der Implantoberfläche Keimzentren bilden und 
die Kalzifikation anschließend im Gang setzen. Humane Thrombozyten haben anscheinend Memb-
ranrezeptoren für ein breites Materialspektrum einschließlich Fibrinogen und Kollagen. Es ist deshalb 
denkbar, dass Antithrombotika Bindungsstellen für adhesive Proteine modifizieren, maskieren oder 
verhindern können und zu einer Minderung der Thrombozytendichte an der Oberfläche führen [61].  
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Aufstellung chemischen Behandlungsverfahren 
Chemische Behandlungsverfahren bzw. alternative Vernetzungsmethoden tragen zur Verbesserung 
der mechanischen Eigenschaften des Kollagengewebes bei. Einige alternative Vernetzungsmethoden 
für Rinderperikard befinden sich jedoch erst in der Erprobung. Die im folgenden beschriebenen che-
mischen Behandlungsmethoden sind exemplarisch in Tabelle 3-6 zusammengestellt. 
In einem in vitro Modell wird die Rolle bestimmter antithrombotischer Mittel, z.B. Aspirin, Persan-
tin, Vitamin C, B6, und E, Antibiotika (Gentamycin) und ein Anesthica (Pentothal), bei der Kalzifi-
kation von GA-fixiertem Rinderperikard explorativ untersucht. Die Ergebnisse weisen darauf hin, 
dass diese Antithrombotiker die perikardiale Oberflächen modifizieren können und folglich deren 
Kalzifikationsprozess. [61] 
Die Auswirkungen von verschiedenen Behandlungsmethoden auf die Viskoelastizität an der Oberflä-
che von Rinderperikard wurden von Pereira CA et al. untersucht [253]. Dabei wurde frisches, mit 
Glutaraldehyd behandeltes, dehydriertes (Hitze- oder Gefriertrocknung) sowie anders chemisch be-
handeltes Gewebe (vernetzt mit Cyanimid oder Polyglycidyl Ether) miteinander verglichen. Allein 
Polyglycidyläther (PE) und Glutaraldehyd (GT) erwiesen sich als wirksames Vernetzungsagens. Bei-
de zeigen ähnliche mechanische Ergebnisse. Einziger Unterschied ist eine größere Verformungsspan-
nung des mit GT behandelten Gewebes gegenüber PE. Das Cyanimid vermag die Vernetzung der 
Kollagenverbindungen zu erhöhen. Nach einer Behandlung des frischen Perikardgewebes setzt sich 
die Vernetzung jedoch nicht in den tieferen Gewebsschichten fort. Wahrscheinlich ist dies auf eine 
Behinderung durch andere Gewebskomponenten zurückzuführen. Deshalb kann Cyanimid gemein-
sam mit Formaldehyd der Klasse der Fixiermittel zugeordnet werden und ist definitionsgemäß keine 
Vernetzungsagens.  
Die Hitzetrocknung ist ähnlich wie andere Entwässerungstechniken ebenfalls nur geeignet, um reine 
Kollagenpräparate zu vernetzen. Beim Perikard bilden sich nach dem Entzug des Gewebswassers 
teilweise spontan im angrenzenden Gewebe interfibrilläre Vernetzungen. In vivo erscheint die Bio-
kompatibilität der PE-behandelten Gefäßprothesen als weiterer vielversprechender Ansatz. Imamura 
et al. haben anhand eines subkutanen Implantmodells gezeigt, dass mit PE behandelte Schweineaor-
tenklappen wesentlich weniger kalzifizieren als die mit GT behandelten Proben. Jedoch zeigt sich 
sowohl bei Imamura als auch bei Pereira, dass das PE-Verfahren zur Degradierung des Gewebes 
neigt [253].  
Carpentier et al. präsentieren eine Wärmebehandlung von 50°C für 2 Monate, Kalzifikation von GA-
Perikardgewebe deutlich verhindert. Der Nutzen der Wärmebehandlung beruht auf der Hypothese, 
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dass Wärme die Extraktion und Denaturierung von Phospholipiden und Proteinen, die bei Kalzifika-
tionsprozess eine Rolle spielt, fördert [58]. 
Jorge-Herrero et al. haben Gewebe von Schweineherzklappen (Pulmonal- und Aortenklappen mit 
Cloroformmethanol im Anschluß an eine Einlagerung mit 0.625 %igem Glutaraldehyd behandelt. 
Gewebslipide bzw. Phospholipide wurden dabei spezifisch durch das Chloroform-methanol entfernt. 
Das Ergebnis der Untersuchung mit subkutanen Implanten in Ratten zeigte nach 60 Tagen eine signi-
fikante Antikalzifikationswirkung [174,175]. Oberflächenaktive Mittel (u.a. T6, Tween80, SDS), 
auch Surfactants genannt, welche gegen Kalzifikation wirksam sind, rufen eine Materialmodifikation 
hervor. Dieser Eigenschaft liegt wiederum in der Extraktion der Membranlipide bzw. Veränderung 
der Oberflächenladungen zugrunde, ferner können auch endogene Alkalinphosphatasen damit entzo-
gen werden [195,198]. Im T6-Prozeß (Verwendung eines wasserlöslichen C-12 Alkylsulfats) wird 
die Oberflächenladung ebenfalls beeinflußt [192, 325]. Surfactants ändern die Oberflächenspannung 
bzw. -ladungen zwischen zwei Phasen. Sie setzen sich aus einem hydrophoben und einem hydrophi-
len Anteil zusammen, wobei der hydrophile Anteil die Insudation von Lipiden und Phospholipiden im 
Gewebe verhindert [55]. Zu den Surfactants oder Surfactant-ähnlichen Substanzen zählen:  
- Sodiumdodecylsulfat (SDS) - ein Aniontyp des Diphosphonats,  
- EHDP (Ethanhydroxydiphosphonat),  
- ADPD (Aminopropanhydroxy-diphosphonat) und  
- Cl2MDP (Disodiumdichloromethylendiphosphonat).[34,282]. 
Der Phospholipidgehalt des Gewebes kann sowohl durch spezifische Extraktion mit Chloroform-
Methanol als auch Insudatinhibition mit SDS reduziert werden. Beide Substanzen wirken dem 
Phospholipid als kalzifizierendem Faktor entgegen. Die Antikalzifikationswirkung beider Substanz-
gruppen wurde bisher hauptsächlich an subkutanen Implantaten in Tierversuchen erprobt. Um die 
spätere mechanische Beanspruchung des mit Chloroformmethanol  bzw. SDS behandelten Gewebes 
beurteilen zu können, sind jedoch weitere Langzeit-Untersuchungen in vivo und in vitro in hämody-
namischen Systemen erforderlich. [173,174,175] 
Weitere, experimentell und klinisch eingesetzte Surfactants sind 2-Amino-Oleinsäure (AOA) und Po-
lysorbat 80. AOA wird über eine Schiff-Basenbildung kovalent an residuale Aldehyd-Gruppen ge-
bunden und wird, im Gegensatz zu anderen Surfactants, nicht aus dem Gewebe ausgewaschen. Als 
möglicher Wirkungsmechanismus wird eine verminderte Diffusion von Calcium in das Gewebe, eine 
Interferenz mit Ca-PL-Ph-Komplexen und Verhinderung des Wachstums von Calciumphosphat-
Kristallen gesehen [68]. Beide Substanzen sind experimentell bei subkutaner Gewebeimplantation in 
Ratten und orthotopem Klappenersatz in Schafen erfolgreich [67, 122,137,169]. Es wird aber auch 
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eine mögliche Gewebeschädigung bei der Anwendung von Surfactants gesehen [68], was einen 
Langzeiterfolg in Frage stellen könnte [88]. 
Andere auf die Oberflächenladung der Membran wirkende Substanzen sind Aluminiumchlorid/ Ei-
senchlorid (Al und Fe) sowie Protaminsulfate [175]. Als Wirkung trivalenter Metall-Ionen wird eine 
Beeinflussung des HA-Wachstums durch Bindung an O2-Atome diskutiert. Eine gute Wirksamkeit 
wird nur bei Anwendung von Fe3+ und Al3+ bei subkutaner Implantation gefunden 
[18,156,157,230,353,354,356]; im zirkulatorischen Modell werden die Substanzen offenbar rasch 
ausgewaschen und teilweise sogar eine gegenteilige Wirkung beobachtet [57].  
Die Arbeitsgruppe Ozaki et al. untersuchte den Einfluss von Stent auf GA-fixierten porcinen Aorten-
klappen (PAV), die mit amino oleic acid (AOA) vorbehandelt wurden. Stentfreie PAV (Freestyle®) 
zeigten im Vergleich zu stentmontierten Klappen (Mosaic®) als interpositionierte Implantate in pul-
monalen Arterien juveniler Schaf-Modelle eine ausgeprägte Kalzifikation im Bereich des Aorten-
wandsegments. Das Untersuchungsergebnis wies darauf hin, dass die Stentmontage ohne Einfluss auf 
der Kalzifikation von GA-fixierte PAV mit AOA-Vorbehandlung blieb.[246]  
Die Hydrogel Inkorporation verhindert die Insudation von Phospholipid und die Bindung von Calci-
um und Phosphat an Kollagen. Sie wirkt den beiden Keimbildnern entgegen, indem die Acrylsäure 
über Diamine an Carboxyl im Gewebe gekoppelt und anschließlich zu Acrylamid polymerisiert wird 
[55]. Heparin und relevante Verbindungen reagieren wie linear anionische Polyelektrolyte, so dass 
sie eine hohe Affinität für die von Mesothelzellen entkleidete Membrane besitzen und eine stabile Io-
nenverbindung mit den kollagenen Strukturen eingehen. Ihre Fähigkeit, ein Komplex mit Proteinen 
zu bilden, wird bei der Suche nach geeigneten Substanzen für die Inkorporation in künstlichen Matri-
zen biologischer Membranen genutzt. Gefordert wird eine gegenüber der fixierten biologischen 
Membran erhöhte Viskoelastizität und die Impermeabilität für Blutproteine. Die Wirkung des Hepa-
rin-Protein Komplexes (HPC), inkorporiert über eine Vernetzungsreaktion, wurde an Schweineperi-
toneum hinsichtlich dessen Permeabilität, Resistenz gegenüber mechanischer Beanspruchung und 
Protektion der Membranstruktur untersucht. Im Ergebnis zeigen sich Unterschiede zwischen behan-
delten und unbehandelten Gewebsstreifen. Diese HPC-Inkorporation scheint anderen Methoden (z. 
B. einfache Heparinisierung) überlegen zu sein [277].  
Die Synthese der calciumbindenden Aminosäure "γ- carboxyglutamic acid" ist eine Vitamin-K-
abhängige Reaktion, die durch Warfarin gehemmt werden kann. Aus diesem Grund vermag Warfarin 
die Kalzifikation von Schweineherzklappenbioprothesen (PBHV) zu vermindern. Die Arbeitsgruppe 
Stein et al. hat 40 operativ entfernte PBHV nach spontanen Degeneration untersucht. Davon waren 
17 Patienten mit Warfarin medikamentös behandelt und 23 nicht behandelt. Die makroskopische Un-
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tersuchung korreliert eng mit dem Ergebnis von radiologischen Aufnahmen. Histologische Untersu-
chungen bestätigen noch mehr die Nutzung von Warfarin um eine Kalzifikation zu vermindern. Das 
Einsetzen der Kalzifikation scheint eine Frage der Zeit zu sein. Bemerkenswert ist folgende Rolle des 
Gla: auch wenn die Mechanismen der Kalzifikation nicht ganz geklärt ist, können lokale Ansamm-
lungen von Gla-enthaltenden Proteinen eher eine Folge als eine Ursache einer pathologische Kalzifi-
kation sein [313]. 
Beim Vergleich zweier chemischer Behandlungsmethoden wurden in jungen Schafen 121 Fertig-
Implantate aus Schweine-Aortenklappen und aus Rinderperikard eingesetzt. Beide Methoden verrin-
gerten zwar die sonst umfangreiche Kalzifikation in der Implantatgruppe der Schweine-
Aortenklappen, zeigten aber bei der Implantatgruppe mit Rinderperikard im Schafmodell keine signi-
fikanten kalzifikationshemmende Wirkungen. Wie schon in früheren Untersuchungen konnten die 
Gründe für die Wirkungsdifferenz dieser zwei Implantatgruppen nicht ermittelt werden. Die Behand-
lungsmethoden benutzen jeweils unterschiedliche ’anionic Surfactants’. SDS als Surfactant verhin-
dert dabei eine durch saures Phospholipid induzierte Hydroxylapatitbildung in metastabiler Calcium-
phosphatlösung. Morphologisch gesehen scheint es die kollagenen Fibrillen des Herzklappengewebes 
vor Kalzifikation zu schützen. Von anderen Behandlungsmethoden mit Tween 80 wurde nicht be-
richtet [171]. 
Der antikalzifizierende Effekt durch Langzeit-Konservierungslagerung von bioprothetischem Gewe-
be in 0,2%igem neutral gepuffertem Glutaraldehyd wurde von Schryer et al. untersucht. Bioprotheti-
sches Klappengewebe aus Rinderperikard und Schweine-Herzklappen (Hersteller Hancock) wurden 
nach maximal 40-monatiger Lagerung in 3 mm Quadratstücken exzidiert und subkutan in Ratten-
bauchwand implantiert. Das Ergebnis zeigt bei beiden Gewebsarten ein umgekehrt lineares Verhält-
nis zwischen der Lagerungszeit und der Calciumextraktionsmenge. Es wird spekuliert, dass Sulfac-
tants wie SDS die Kalzifikation verhindern, indem sie zirkulierende und gewebeständige Phospholi-
pide und Phosphoproteine löslich machen, welche sonst eine Bindungsmöglichkeit oder Keimbil-
dungsstelle von Calziumphosphat darstellen. In frisch fixiertem und maximal vernetztem Gewebe 
wurden Phospholipide und –proteine kurzfristig durch Glutaraldehydvernetzung auf der Stelle gehal-
ten. Wenn bestimmte Netzverbindungen mit zunehmender Lagerungszeit abgeschwächt und entfernt 
worden sind, nehmen auch die Calciumphosphatkeimbildner gleichermaßen ab. So läßt sich das Feh-
len von Calciumextraktion im Untersuchungsergebnis erklären [300]. 
Carboxylreste an Seitenstrukturen der kollagenen Fasern wurden als potentielle Cal-
ciumbindungsstelle von Menasche et al. überprüft. Ein neues chemisches Behandlungverfahren wur-
de speziell entwickelt, um diese Carboxylgruppe selektiv zu inaktivieren. Die kalzifikationshemmen-
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de Wirkung bei Herzklappenbioprothesen wurde anhand von Implantaten aus gereinigtem Kollagen-
präparat, vorbehandelt mit Glutaraldehyd oder oben genannten Verfahren, subkutan im Rattenmodell 
gezeigt. Jedoch dürfte das Untersuchungsergebnis nicht ohne weiteres auf das mechanisch 
beanpruchte Herz in vivo zu übertragen sein [218].  
Das Funktionsprinzip von Proteoglykan wurde bereits in Kapitel 2.3 beschrieben. Experimentelle 
Untersuchungen haben gezeigt, dass eine Beschichtung von Hydroxylapatit (HA) mit Proteoglyka-
naggregat oder Chondroitin-4-Sulfat das HA-Wachstum vermindern. Es ist möglich, dass die Sulfat-
gruppen dieser Verbindungen aktive Wachstumsstellen der HA-Oberfläche binden, die sonst von 
Phosphatgruppen verschiedener Calciumphosphate in einer metastabilen Lösung an der Bindungstelle 
aufgesucht worden wären [65]. 
Um hoch antigene Substanzen zu eliminieren und das Fixierungsverfahren mit Glutaraldehyd zu 
standardisieren, wurde von Chanda ein chemisches Behandlungsverfahren entwickelt. Zugleich wur-
den bestimmende Einflussfaktoren bei der Kalzifikation von GA-fixiertem Gewebe und mögliche Er-
klärungen für die Rolle von Makromolekülen wie Chitosan bei der Kalzifikationsinhibition unter-
sucht. Chitosan ist ein Chitinprodukt, was wiederum als Abfallprodukt aus Muscheln und Schalentie-
ren stammt. Rinderperikard behandelt mit 5%igem Natriumchlorid-Trypsin-Glutaraldehyd-Chitosan 
kalzifiziert nicht während der ersten 12 Wochen nach subkutaner Implantation in Ratten. Langsam 
aus der Bioprothese freigesetzte GA-Reste und deren freie Aldehydgruppen sind nach wie vor 
Hauptfaktoren der Kalzifikation bei mit GA behandelten Bioprothesen. Vielleicht sind die N-
Terminalgruppen des Chitosanmoleküls mit den freien Aldehydgruppe (-CHO) an der Bioprothesen-
oberfläche vernetzt. Möglicherweise sind die bereits an der Oberfläche fixierten Chitosanmoleküle 
untereinander mit dem GA-Rest dazwischen verbunden oder umgekehrt. Sie bilden eine große Kette, 
die die intertropokollagenen Räume des Implantats füllt, wodurch die Kalzifikation verhindern wird. 
Das histopathologische Ergebnis von kalzifizierten Probegruppen zeigt massive Kalkablagerung an 
umgeknickten Stellen, die stets im Interstitium des Gewebes begannen. [60]  
Das Entfernen überschüssigen GA's kann den nützlichen Effekt einer erhöhten GA-Quervernetzung 
in Bezug auf die Antikalzifikation verstärken [359]. Voruntersuchungen von Weissenstein et al. zeig-
ten eine deutlich verminderte Kalzifikation von bioprothetischem Gewebe nach verstärkter Fixierung, 
die sowohl durch erhöhte GA-Konzentration als auch durch Einführung von L-lysin-Quervernetzung 
zusätzlich erreicht wurde. Die neue Untersuchung konnte durch einen weiteren Schritt, nämlich 
durch Entfernung des GA-Überschusses, zur Steigerung der obengenannten antikalzifizierenden 
Wirkung beitragen. Porcine aufsteigende Aorta und Klappensegel und Rinderperikard wurden unmit-
telbar mit drei unterschiedliche GA-Konzentration (0.2%, 1.0%, 3.0%) für 7 Tage bei 4°C fixiert. 
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Die Kalzifikation war in allen drei Gewebstypen durch verstärkte Quervernetzung und Extraktion 
des GA-Überschusses vermindert worden, wobei eine optimale Verminderung der Kalzifikation mit 
kombinierter Wirkung von 3.0%ige GA-Fixation, zusätzlicher Behandlung mit L-lysin und Detoxifi-
kation durch Urazol erzielt werden konnte. Mit 0.2%ig GA-fixiertem Gewebe verglichen, konnte die 
Kalzifikation im Klappensegel um 99.1%, im Perikard um 95.9%, und 90.8% in der Aortenwand re-
duziert werden. [358]  
Neuere Versuche, Glutaraldehyd durch andere Mechanismen der Quervernetzung zu ersetzen, schei-
nen zu einer Verringerung der Verkalkung beizutragen. Eine farbstoff-vermittelte Photooxydation 
[223] sowie die Verwendung von Epoxy-Harzen [372,373] sind zumindest tierexperimentell erfolg-
reich. Das Untersuchungsergebnis von Moore et al. mit dem  Photooxydationsverfahren hat ideale 
Gewebeeigenschaften für Implantate gefunden und das so behandelte Perikardgewebe als ein neues 
Biomaterial mit medizinischem Anwendungpotential für Langzeit-Implantat vorgestellt [224]. Die 
Substanz Epon 812 (Shell, Chemical Co., USA) zur Gewebsbehandlung mit anschließender GA-
Fixation zeigt statisch in in vitro Tests und subdermaler Implantation in Ratten eine verminderte 
Verkalkung bei ebenbürtigen mechanischen Eigenschaften. Epoxy-Komponenten reagieren nicht nur 
mit Amin- sondern auch mit Carboxyl (COOH) Gruppen und verhindern so möglicherweise eine An-
lagerung von Calcium. [88] Epoxy-fixierung und zusätzlich mit Heparin vorbehandelte Implantpro-
ben zeigen in einer Untersuchung im Hunde-Modell die geringste Gewebsreaktion im Vergleich zu 
allen anderen Vergleichsproben, bewertet an deren Entzündungsreaktion, Fibrose und Verwachsun-
gen. Epoxy-fixiertes Gewebe hat sich im Hinblick auf Biegsamkeit und Kalzifikationinhibition ge-
genüber dem GA-fixierten Gewebe als überlegen erwiesen. [63]  
Tabelle 3-6: Zusammensetzung chemischer Verfahren zur Kalzifikationsinhibition  
Maßnahmen Erklärung 
Pereira et al.  
Alternative Verneztungsmethode: -
PE-GT-Cyanimid (Formaldehyd)-
Hitztrocknung (bzw. Dehydrierung) 
Viskoelastizität an der Oberfläche von Rinderperikard  
 
 
Levy; Carpentier et al.   
SDS; EHDP; ADPD; C12MDP 
(Diphosphonate, Aniontyp)  
Änderung der Oberflächenladungen  
„Surfactant“, der hydrophile Anteil verhindert Lipidinsudat 
Jorge-Herrero t al.  
a) Chloroform-Methanol 
b) Al- u. Fe-Chlorid, Protaminsul-
fate 
Extraktion Phospholipide im Gewebe oder Membranlipide 
Änderung der Oberflächenladun 
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fate 
Lentz; Thurbriker  
C12-Alkylsulfate (T6) Oberflächenladungen 
keine inhibitor. Wirkung erzielt; Kalz. verzögernd, kein Einfluß auf die 
Funktion oder Geometrie der Klappen 
Carpentier et al.  
Hydrogel Inkorporation - Lipidinsudat Inhibition durch Änderung Oberflächenladungen 
- Bindung von Ca und Ph an Kollagen 
Rygg et al.  
Heparin ;  
Inkorporation künstlicher Matrix 
mit Heparin-Protein-Komplex 
- reagiert wie linear anionische Polyelektrolyte (s.re), sie bildet stabile 
Ionenverbindungen mit Kollagen.  
- bilden mit Protein ein Komplex, das die Viskoelastizität erhöht sowie  
undurchlässig wird gegenüber Blutprotein. 
Jones et al.  
niedrigdruck Fixation u. prä-
implantär phosphatfrei behandeln 
(zB. mit HEPES Puffer) u. zusätz-
lich MgCl; Tween 80 oder SDS  
Erklärung wie Carpentier et al 84;  
Änderung Oberflächenladungen von Grundsubstanz, Einfluss auf Kolla-
genfasern sowie Extraktion Kalkfänger im Gewebs-bestandteil (organi-
sche Verbindung zB. Lipid, Phospholipid)  
Schryer et al.  
präimplantäre Lagerungsdauer bis 
zu 40 Mo. in der fixierungsgleich 
gepufferten GT-lösung  
Möglicherwise gehen Keimbildner wie Ph-lipide und Ph-protein in der 
Quervernetzung mit ein bei frischen und maximalen GT-Vernetzungen. 
Mit zunehmender Einlagerungszeit können solche Bindungen und 
Keimbildungsstellen reduziert werden. 
Menasche et al.  
Inaktivatierung Carboxyl Seiten-
gruppe von Kollagenfasern, daraus  
bildet sich Acyl-Azid-residues 
Blockierung der potentiellen Calciumbindungsstelle 
Chen et al.  
Experimentel; Inhibition des HA-
Kritallwachstums mit Proteoglykan-
Beschichtung 
Hydrodynamischer Faktor und Ladungsdichte, bedingt durch Molekular-
größe und –ladung des Proteoglykans, wirken regulatorisch auf die Dif-
fusionsrate der Ca- und Ph-Ionen 
Carpentier et al.  
HEPES-Puffer 
Magnesiumchlorid 
Surfactant 
Polymerinkorporation (Hydrogel-) 
Kombination aus HEPES-Puffer und 
Magnesiumchlorid 
- verringern Phosphatmengen im Gewebe, folglich auch das Verhältnis 
Ca/Ph; Mg blockiert Calciumbindungsstelle 
- Surfactant: Phospholipid-Blockade 
- Hydrogel wirkt auf zwei Initiatoren: Phospholipide und Ca/Ph; siehe 
beide obengenannte Wege  
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Magnesiumchlorid 
genannte Kombination plus 
Surfactant 
Boskey et al.  
- EHDP 
- Cl2MDP 
(Dichloromethylendiphosphonat) 
Ähnlich wie Surfactant hemmen DP den lipidinduzierten Kalzifikati-
onsweg, speziell HA-Bildung. Andererseits beeinflussen sie das HA-
Wachstum und –löslichkeit unter lipidfreien Bedingungen, möglich auch 
Membrantransportsystem von Chondrozyten und Matrixvesikeln 
Stein et al.  
Langzeit-Therapie, Anticoagulation 
mit Warfarin 
Warfarin hemmt Synthese der calciumbindenden Aminosäure 
-Carboxyglutaminsäure (ein Vit-K-abhängiges Enzym-Protein) 
Einwirkungsstelle bei der Kalzifizierung nicht bekannt, Initiator o. Pro-
motor? 
Broom, Thomson   
Fixierung Schweine-Aortenklappen 
unter geringem hydrostatischem 
Druck (kleiner al 1 mmHG) 
Die volle ursprüngliche Kollagengeometrie in Frischgewebe bleibt erhal-
ten, da sie optimale mechanische Eigenschaften behält. 
Chanda et al.  
Rinderperikard mit 5 % 
Natriumchlorid-Trypsin-Glutarald-
Chitosan 
Alle freien Aldehydgruppen(-CHO) der Gewebsoberfläche werden neut-
ralisiert; sie sind evt. mit der N-Terminalgruppe der Chitosan-Moleküle 
vernetzt. Diese großen Molekülketten füllen den intertropokollagenen 
Raum und verhindern so die Kalzifizierung. 
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Antikalzifkation der Aortenwand 
In der experimentellen Untersuchung von Walther et al. werden als Proben Klappensegel und Aor-
tenwurzeln aus verschiedenen stentfreien aortalen Bioprothesen subkutan in Ratten verglichen. Die 
"BiLinx-Methode" setzt an bei der Inaktivierung von Calciumbindungsstellen und der enzymatischen 
Inhibition der HA-Kristallbildung. Mit dieser neue Methode wird Toronto SPV II (St Jude Medical) 
behandelte, welche in Kürze auf dem Markt verfügbar sein. Die Behandlung mit "No-React" (Bio-
cor) ist eine Detoxifikation von Aldehyd mit natürlich vorkommenden endogenen Substanzen und 
zusätzlicher Verwendung von Surfactant. Die AOA-Methode wird für die Freestyle (Medtronic) 
stentfreien Bioprothesen verwendet. Als Kontrollgruppe in dieser Untersuchung wird die Toronto 
SPV benutzt. Von den drei Methoden erzielt nur die "BiLinx-Methode" in stentfreien Bioprothesen 
gute Ergebnisse an der Aortenwurzel. [350] 
Die veröffenlichten Daten zeigen, dass eine Vorbehandlung mit Amino-Oleinsäure nur eine geringe 
Wirkung auf die Calciumdiffusionskinetik in der Aortenwand erreicht, verglichen mit der Aorten-
klappe, wo Diffusionseffeke voll ausgeprägt sind. Eine zukünftige Behandlung könnte ein kombinier-
tes Verfahren sein, wobei Substanzen verwendet werden, die die Kalzifikation der Aortenklappe und 
der Aortenwand verhindern, beispielweise mit Amino-Oleinsäure und Eisenchlorid. [202] Untersu-
chungen von Kalzifikationsinhibitoren haben gezeigt, dass die GA-vernetzte Aortenwand mit be-
stimmten Inhibitoren, wie kontrolierter Diphosphonatfreisetzung, Vorbehandlung mit Eisenchlorid 
oder Aluminiumchlorid, eine Kalzifikation fast vollständig verhindern. Die Behandlung mit APDP 
war nicht wirksam, und mit SDS nur teilweise wirksam. [196] Die Vitrifikation, eine Gegenmaßnah-
me zum eisfreien Ergebnis, befindet sich noch in einer frühen Anwendungsphase, hat jedoch in den 
Untersuchungen von Brockbank et al. Erfolge gezeigt. [39] 
Der zeitlicher Verlauf der Kalziumaufnahme von porcinen und bovinen Biomaterialien sowie die 
Wirksamkeit einer Antikalzifikationsbehandlung wurde von Dahm et al. untersucht. Der in vitro Ver-
such dokumentiert große Unterschiede bei der Kalziumaufnahme verschiedener Biomaterialien, je-
weils mit und ohne Antikalzifikationbehandlung. Manche Behandlungen zur Antikalzifikation geben 
dem Material vorübergehend eine geringe Aufnahmefähigkeit mit Kalzium, aber keine Maßnahme 
konnte die Kalzifikation verhindern. In vitro Testverfahren erwiesen sich hierbei als ein wertvolles 
Instrument, um die Behandlung der Antikalzifikation zu beurteilen. Die in vitro Befunde könnten 
zum Klären mangelnder Unterschiede der klinischen Testergebnisse von Bioprothesentypen dienen, 
abgesehen davon dass manche Hersteller deren wirksame Fixierungsverfahren zur Kalzifikationsmin-
derung behaupten. Bei der Beurteilung sollte mit der Bewertung von Interaktion bioprothetischer 
Oberflächen mit zirkulierendem Blut kombiniert werden. Maßnahmen zur Antikalzifikation könnte in 
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dem Zeitraum eine Rolle spielen, wenn herabgesetzte Kalziumbindung vorliegt. Kontakt mit löslichen 
und korpuskulären Blutbestandteilen könnte zu einer Strukturveränderung an der Oberfläche führen, 
so dass auf diese Weise die Kalzifikation zu einer späteren Zeitpunkt beeinflusst wird. [80] 
Viele Behandlungsansätze zur Antikalzifikation sind entwickelt worden: Kollagenmodifikation, durch 
Blockaden potentieller Ca-Bindungsstellen mit folgenden Verbindungen wie Magnesiumchlorid, To-
luidinblau, und Leukotoluidinblau[53,54,192,329]; chemische Modifikation durch Verestherung 
[218]; Modifikation der Oberflächenladung mit Protaminsulfat[131]; Verhinderung Phospholipidpe-
netration ins PAV-Klappengewebe durch Hydrogelbildung (Polyacrylmid) [54]; die lokale Ca-
Konzentrationsenkung durch lokale Phosphocitratgabe[327]; sowie  Phosphatgehaltreuzierung im 
Klappengewebe durch Anwendung organischen Puffersubstanz wie HEPES [53]. Diese Behandlun-
gen sind wirksam erprobt bei Implantat in subkutan oder intramuskulären Gewebe in Kleintierver-
such. Bei orthotopen Implantat in Schafen, sei es Trikuspidal oder Mitralklappen, weisen die antikal-
zifizierende Wirkung genannten Behandlungsart große Abweichung auf [88,155]. Mit Surfactant 
SDS (C12-Alkyl-Sulfat) in sogenannten T6-Prozeß hat es in jungen Schafen für porcine Bioprothe-
sen teilweise, für Perikardklappen keine Wirksamkeit gezeigt [11,88,155,169,171]. 
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4 Versuchsprogramm 
4.1 Grundlage 
4.1.1 Untersuchungsmodell  
Zur Untersuchung der Verkalkung von Bioprothesen wurden bislang verschiedene Methoden heran-
gezogen: a) morphologische und histologische Prüfung von klinischen Explantaten, b) subkutane 
Implantation von Gewebestücken bei Kleintieren (insbesondere Ratten), c) orthotope Klappenim-
plantation in Kälbern oder Schafen, d) in vitro Modelle zur Kalzifikation.[88] Im  mikrochirurgischen 
Modell in der Ratte werden Klappenkonstruktionen aus aorten Allografts mikrochirurgisch in die 
Rattenbauchaorten implantiert. Diese stellen ein potentiell nützliches Modell zur Untersuchunge der 
Kalzifikation sowohl frischer Allografts als auch GA-vernetzter Herzklappenallografts dar [196]. 
Ein in vitro Modell zur Untersuchung der Kalzifikation von Biomaterialien wurde 1991 von Golomb 
et al. entwickelt, und mit quantitativen Befunden von In-vivo-Modellen verglichen. Das in vitro In-
kubations-Modell bestimmt ausreichend sensitiv die Kalzifikationsneigung von Biomaterialien und ist 
deshalb als Prescreening-Methode für Kalzifizierungsmechanismen und Inhibitionsmaßnahmen ver-
wendbar. Dabei sind Einschränkungen bei der Übertragung auf in vivo Bedingungen zu beachten wie 
verfügbares Calcium und der zelluläre Faktor. In vitro Tests können die intrinsische Kalzifikation von 
Bioprothesen in Abwesenheit zellulärer Faktoren reproduzieren. Darüberhinaus werden Kalzifikati-
onsgrad und Lokalisation voraussagbar [87]. Kritische Klappenareale können bereits während be-
schleunigter Dauertests identifiziert werden [266]. Systemische, designbedingte Fehler von Biopro-
thesen wurden nach Dauertests in Klappendauertestgeräten mit beschleunigter Belastung sichtbar. 
[117]  
Auf eine gute qualitative und quantitative Korrelation zwischen Ermüdungsfehlern in beschleunigten 
"Rowan Ash Dauertests" und klinischen Erfahrungen mit GA-fixierten perikardialen Herzklappen-
prothesen haben Butterfield et al. in einer Studie hingewiesen. Bei der Entwicklung neuer Biomateri-
alien ist es notwendig, die Gültigkeit von der Testmethoden zu überprüfen, welche bisher für GA-
fixierte Klappe verwendet worden. In photooxidiertem Gewebe wird zum Beisspiel ein anderes 
viskoelastisches Reaktionsmuster vermutet als in mit GA vernetztem Gewebe. Aus diesem Grund 
kann der Erfolg von Testerbeschleunigung und Verkürzung in der Beanspruchungsperiode nicht mit 
Sicherheit richtig evaluiert werden. Die beschleunigten Dauertests erwiesen sich nicht als adequates 
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Modell für die Prognose von klinischem Versagen photooxidierter perikardialer Klappen. [46] Da die 
Kalzifikation in vivo einen komplexen Prozess darstellt, ist es sehr wichtig ein speziell geeignetes 
Protokoll zu verwenden, um möglichst viele Einflussfaktoren in Betracht zu ziehen [376]. Trotz der 
fast unübersehbaren Vielfalt an teils widersprüchlichen Beobachtungen und Methoden zeigen sich 
definierte Faktoren für das Auftreten von Kalzifikation, die zur Verbesserung der zur Zeit implantier-
ten Bioprothesen beitragen können. In vitro Kalzifikationstests haben eine wirtschaftliche Bedeutung 
als Screening Methode neuer oder modifizierter Materialien vor einem in vivo Test. Ferner dienen sie 
zur näheren Bestimmung von Kalzifikationsmechanismen und fördern somit die Entwicklung einer 
Problemlösung [26]. 
Als Untersuchungsmodell wird in dieser Arbeit ein statisches Inkubations-Modell gewählt, da der 
pH-Wert im Blut und in physiologischen Gewebsflüssigkeiten in vivo einer homeostatischen Regulie-
rung unterliegt, sodass gewünschte pH-Variablen als Hauptuntersuchungsmerkmal sich weder im 
Kreislaufsystem noch im lokalen Bereich realisieren lassen.  
4.1.2 Puffersysteme im Blut 
Eine Pufferlösung wird eingesetzt, um einen bestimmten pH-Wert in einem Medium konstant zu hal-
ten. Ein Puffersystem besteht aus einer schwachen Säure und deren konjugierter Base oder einer 
schwachen Base und deren konjugierter Säure. Aufgrund dieser Art der Mischung kann die Pufferlö-
sung eine durch Zufuhr oder äußerlich bedingte Änderung des Säure-Basegehalts bzw. des 
pH-Wertes in bestimmtem Umfang abdämpfen. Die zugeführte Säure-Basemenge wird, wie im fol-
genden Beispiel anhand einer schwachen Säure HA erläutert, abgefangen: 
 HA <=> H+ + A-     [Gl 1] 
 
[ H ][ A ]
[HA] = Ka
+ -
    [Gl 2] 
[HA]: Konzentration der schwachen Säure 
[A-]: Konzentration der konjungierten Base 
Ka :  Dissoziationskonstante 
Neu hinzukommende Protonen (Säurezusatz) werden von der Pufferbase weitgehend gebunden, 
durch Basenzusatz entfernte Protonen werden von der nicht dissoziierten Puffersäure ersetzt. Die 
Konzentration der Protonionen in einem Puffer, also dessen pH-Wert, ist durch Logarithmieren der 
Gleichung festgelegt.  
 
[ H ] = Ka [HA][ A ]
+
-
     [Gl 3] 
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Die Gleichung wird logarithmiert und mit -1 multipliziert. 
 - [ H ] = - Ka+ [ A ][HA]
+
-
log log    [Gl 4] 
Da definitionsgemäß -log [H+] = pH und -log Ka = pKa erhält man: 
 pH = pKa+ [ A ][HA]
-
log    [Gl 5] 
Entscheidend für den pH-Wert ist der pKa-Wert, der die Dissoziationsstärke einer Säure angibt, d.h. 
wie leicht eine Säure ihre H+ abgibt. Das Konzentrationsverhältnis von Base zu Säure geht nur loga-
rithmisch in die Gleichung ein. Stellt man ein bestimmtes Verhältnis der jeweiligen Konzentration zu-
einander ein, wird ein "relativ" stabiler pH-Wert erreicht. Deshalb kann man prinzipiell mit einem 
einzigen Puffersystem (z. B. Tris) eine Reihe von Lösungen mit verschiedenen pH-Werten herstellen. 
In der Praxis muß für einen effektiven Einsatz eines Puffersystems noch die Kenngröße des Puffers 
herangezogen werden, um die Menge der zusätzlichen Säure oder Base, die die Erstellung eines be-
stimmten pH-Wertes erlaubt, zu quantifizieren. Die Pufferkapazität charakterisiert man auch mit dem 
Pufferindex ß. Dieser ist definiert als extrapolierte Menge Base in Mol OH oder mol Protonenbinde-
vermögen, die in 1 Liter Pufferlösung den pH-Wert um 1 Einheit erhöhen würde. 
Für eine Gesamtkonzentration eines Puffersystems C in mol/l ([ A- ] + [ HA ] = C mol / l ) gilt 
 ß= d[B]
dpH
=
d[ A ]
dpH
-
  [Gl 6] 
 
d[B]
d[pH] = C*
d[ ]
d[pH] = C* 2.303* (1- )
α
α α
 [Gl 7] 
 α =
[ A ]
C
oder [B]
C
-
  [Gl 8] 
Die Pufferkapazität ß ist, wie die Gleichung [Gl 7] zeigt, von der Gesamtkonzentration des Puffer-
systems und von der Entfernung des pK-Wertes eines Puffersystems vom pH-Wert der Lösung ab-
hängig [2]. Das Pufferoptimum zeichnet sich durch die größte Pufferkapazität aus, weil dort bei Zu-
gabe einer großen Menge an Säure oder Base die geringste pH-Verschiebung stattfindet. Es liegt 
dann vor, wenn pH = pKa ist, also wenn  
 [ A ] = [HA]( [ A ][HA] = 0)
-
-
log    [Gl 9] 
In diesem Fall ist α=0.5. 
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Je größer die Differenz von [A-] zu [HA] ist, desto größer ist die Verschiebung des pH-Wertes bei 
gleicher Menge an Säure- oder Basezugabe. Die Pufferwirkung ist dementsprechend geringer. 
Puffersysteme im Blut  
Im Organismus befindet sich ein komplexes Puffersystem, das sowohl aus vielen einzeln als auch 
kombiniert wirkenden Puffer besteht, welche insgesamt die Konstanz des "inneren Milieus" gewähr-
leisten. Das relativ starke Puffervermögen des Blutes ist die Summenwirkung folgender drei auf 
Blutplasma und -zellen ungleich verteilte Puffersysteme [138]. 
1. Hydrogencarbonat-Kohlensäure-Pufferung 
Die Flüchtigkeit der Säurekomponente des Puffers ermöglicht die Entfernung überschüssiger Säure 
in Form von CO2. Man spricht von einem offenen Puffersystem. Läßt man eine frisch entnommene 
Blutproben offen stehen, kommt es infolge des Entweichens von CO2 bald zu einem pH-Anstieg. 
2. Pufferung durch Proteine 
Die im Blut vorhandenen Protein-Zwitterionen stellen zusammen mit den Proteinanionen ein wirk-
sames Puffersystem dar. Die Proteinanionen sind zudem in der Lage, Kohlendioxid unter Carbamat-
bildung zu binden. In einem biologischen System liegen daher Proteine und Aminosäuren je nach 
CO2-Partialdruck zum Teil in der Carbaminoform vor. Wesentlicher Faktor der Blutpufferung ist je-
doch das Hämoglobin, dessen beträchtliche Pufferwirkung auf die Variabilität des isoelektrischen 
Punkts zurückzuführen ist. 
3. Das Puffersystem Primäres-Sekundäres-Phosphat 
Im Serum beträgt die Phosphatkonzentration lediglich etwa 2 mval/l, obwohl deren pKa-Wert bei 
dem pH-Wert des Blutplasmas von 7.4 noch innerhalb des Bereiches guter Pufferkapazität liegt. Die 
Phosphatkonzentration spielt daher in diesem Puffersystem im intravasalen Raum nur eine geringe 
Rolle. Ihm kommt erst größere Bedeutung zu bei der Ausscheidung von H+-Ionen in der Niere und 
im intrazellulären Raum, da es in höheren Konzentrationen vorliegt [82,227]. Die Anteile der ver-
schiedenen Puffer an der gesamten Pufferwirkung des Blutes lassen sich in Prozent wie folgt erfas-
sen: Die Erythrozyten bzw. das darin enthaltene Hämoglobin sind zu 79 %, das Plasma nur zu 21 % 
beteiligt. Von dieser Pufferkapazität des Plasmas entfallen wiederum 13.6 % auf die Pufferung durch 
Plasmaproteine, während Hydrogencarbonat/Kohlensäure mit 6.1 % und das Phosphatsystem mit 
1.5 % am gesamten Puffervermögen des Blutes beteiligt sind. Das ganze Puffersystem im Blut in vi-
vo sorgt praktisch für den physiologischen Säure-Base-Haushalt, wobei im Zusammenhang mit der 
Pufferung außer dem Säure-Base-Verhältnis noch das Gesetz der Elektroneutralität und Isomolarität 
miteinzubeziehen ist.  
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Werden die Pufferbasen unter Standardbedingungen (pCO2 = 40mmHg*, 37°C und 100% O2-
Sättigung) bestimmt, so beträgt der Normalwert 48 mmol/l; d.h. in einem Liter Blut sind 48 mmol 
negative Ladungen vorhanden, die bei Zufuhr einen starken Säure ebensoviel H+-Ionen abpuffern 
können [304]. Durch Hämoglobin und Bicarbonatgehalt erbringen die Erythrozyten 26 mmol Puffer-
basen pro Liter Blut (Tabelle 4-1). Das Blutplasma enthält 22 mmol Pufferbasen pro Liter Blut.  
 
Tabelle 4-1: Verteilung der Gesamt-Pufferbasen im Blut [304]  
Plasma Erythrozyten 
Pr- 
8 
HCO3- 
14 
HCO3- 
6 
Hb- 
20 
22 mmol / l 26 mmol / l 
48 mmol / l 
4.2 Untersuchungsaufbau 
4.2.1 Methode 
Es handelt sich bei dem in dieser Arbeit verwendeten Modell um statische Einlagerungen von ver-
schiedenen Biomaterialien (Rinderperikard und Polyurethane, siehe Kap. 4.2.2) in einer Einlage-
rungsflüssigkeit auf der Basis von Rinderplasma. Im Plasma sollen bei konstanter Versuchstempera-
tur von 37°C verschiedene pH-Werte eingestellt werden. Zur Einstellung eines bestimmten pH-Werts 
ist ein geeignetes Puffersystem notwendig. Dabei muß die optimale Pufferkonzentration ermittelt 
werden. Sie soll einerseits einen pH-Wert über einen bestimmten Zeitraum (1 Woche) konstant hal-
ten, andererseits den Verdünnungseffekt gering halten. Die pH-Werte als primäre Versuchsvariable 
sollen in der Nähe des physiologischen pH- Bereichs liegen, um klinische Relevanz zu erhalten. Sie 
werden in Vorversuchen ermittelt. Das Kalzifizierungsfluid soll weitgehend einem physiologischen 
Medium entsprechen und entsprechende Ca- und Phosphat-Konzentrationen aufweisen. 
Untersucht werden verschiedene Polyurethan-Biowerkstoffe und Rinderperikard. Die Größe dieser 
Testwerkstoffe ist genormt. Die Polyurethan-Werkstoffproben werden aus Folien (0,2 mm Dicke) in 
einer belinierten Form mit einer Länge von 38 mm ausgestanzt [101]. Die Proben werden in einer mit 
Kalzifizierungsfluid gefüllten Gewebekulturflasche eingelagert. Die Konservierungsmethode soll an-
hand einer Literaturrecherche und Korrespondenz erarbeitet werden. 
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Um den Zeitfaktor der Kalzifikation zu erfassen, wird eine erste Versuchsreihe für vier Wochen und 
eine zweite für acht Wochen geplant. Nachdem die Einlagerungszeit verstrichen ist, werden die Pro-
ben den Kulturflaschen entnommen und mittels von Kossa-Färbung gefärbt. Die Calciumsalzablage-
rung wird durch diese Anfärbung schwarz dargestellt und morphologisch ausgewertet. 
4.2.2 Auswahl der Testwerkstoffe  
Rinderperikard 
Das Rinderperikard ist vom naheliegenden Schlachthof frisch zu erhalten und wird nach sorgfältiger 
Präparation und entsprechendem Konservierungsprozeß mit Glutaraldehyd zugeschnitten.  
Präparation 
Die histologische Struktur eines Biomaterials wird während des Herstellungsprozesses etlichen Ver-
änderungen ausgesetzt. Sie können auf der Zellebene, in den Kollagenbündeln sowie bei den elasti-
schen Fasern auftreten. Verschiedene Einflüsse wirken sich bereits während des Transports des fri-
schen Rinderperikards auf die Zellen aus. Um die Gewebsveränderungen minimal zu halten, ist eine 
geeignete Transportmethode, eine behutsame Präparation und die baldmögliche Konservierung des 
Rinderperikards erforderlich. 
Der Kalzifikationsfaktor der bioprothetischen Klappen, der durch Gewebepräparation entsteht, wird 
im Vergleich zu anderen Faktoren wie z. B. mechanische Beanspruchung, Intrinsic Faktor (Gewebs-
komponente: Kollagen, Elastin, Proteoglykan) oder Infektion als eine erhebliche Einflußgröße einge-
schätzt [52]. Das Fett- und Anhanggewebe soll möglichst sauber und vorsichtig entfernt werden. Es 
soll ständig mit physiologischer Kochsalzlösung gespült und feucht gehalten werden [195]. 
Konservierungsmethode  
Um die Lebensdauer, Biokompatibilität und die Sterilität von frischen heterogenen Implantaten zu 
verstärken, ist eine chemische Behandlung des Gewebes forderlich [32]. Seit 1968 wird gepuffertes 
Glutaraldehyd als beste Lösung angesehen, um das Gewebe bzw. Rinderperikard zu stabilisieren und 
antigene Eigenschaften zu unterdrücken. Glutaraldehyd stabilisiert frisches Gewebe durch kovalente 
Vernetzung zwischen Kollagenmolekülen, wobei auch die mechanischen Eigenschaften modifiziert 
werden [109]. 
Wichtige Parameter bei der Gewebsfixierung sind die Konzentration des Glutaraldehyds, Fixierungs-
zeit, Temperatur, pH-Wert und die Zusammensetzung des Glutaraldehydes [369]. Eine vollständige 
Vernetzung der Gewebsmatrix hängt allerdings hauptsächlich von der Konzentration der Konservie-
rungslösung ab. Die chemische Verarbeitung kommerzieller Prothesen bleibt stets ein Fabrikations-
geheimnis [56]. Einige Hersteller fixieren das Gewebe in 0.625%igem GA, andere benutzen 
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0.5%iges reines GA, während Hancock die Schweinerklappen in 0.2%igem GA fixierte und sie bei 
0.297% lagerte. [120] 
Die mechanischen Eigenschaften des mit Glutaraldehyd fixierten Gewebes werden wesentlich durch 
den Grad der wellenförmigen bzw. gekräuselten Geometrie des Kollagens bei der Fixierung be-
stimmt. Während der Fixierung läßt sich mit variiertem Druck die wellenförmige Geometrie der Ge-
webstruktur maßgeblich ändern. Ein vollständig konserviertes Gewebe wird schließlich steif. Die 
mechanische Beweglichkeit der Klappen, insbesondere während des Öffnungstakts, wird daher stark 
eingeschränkt. Unter Berücksichtigung des Informationsmaterials von Herstellerfirmen von Herz-
klappenbioprothesen (siehe Anhang) und der Literatur wird der Behandlungsprozeß für das Rinder-
perikard wie in Kap. 4.3.3 festgelegt: Nach der Präparation wurde das Rinderperikard mit den vorbe-
reiteten GA-Lösungen (0.625% und 0.5%) bei Zimmertemperatur für 24h konserviert. Danach wer-
den die Konservierungslösungen durch die 0.2%ige GA-lagerungsflüssigkeit ersetzt.  
 
Polyurethane 
Es wurden neben Rinderperikard sieben verschiedene Polyurethan (PUR)-Werkstoffe mittel Einlage-
rung untersucht: PUR 1017, PUR 1076, PUR 1025/2, PUR 1025/1, Pampul, Pellethane, BPS. Diese 
PUR-Werkstoffe werden im Helmholtz-Institut an der RWTH Aachen speziell für ihren Einsatz bei 
Herzklappenprothesen (flexible Dreisegelklappen), Blutpumpenmembranen bei Herzunterstützungs-
systemen und Kunstherzen getestet. Den Eingang in die Medizintechnik fanden diese Polymere auf-
grund hoher mechanischer Eigenschaften wie z.B. Dauerfestigkeit bei  guter Blutverträglichkeit. So 
zeigen sie z.B. bessere Weiterreißfestigkeit als Silikonkautschuke oder enthalten keine Weichma-
cherzusätze wie die PVC-Kunststoffe. 
Die Herstellung von Polyurethanen beruht auf dem Prinzip der Polyaddition von Polyether- oder Po-
lyesterpolyolen mit Diisocyanat. Da eine Vielzahl von Reaktionskomponenten zur Herstellung der 
PUR-Werkstoffe zur Verfügung steht, kann man die Eigenschaften der Kunststoffe einstellen. Zur 
Verwendung gelangen nur reine Ausgangskomponenten, außerdem werden die Produktionslösungen 
Filterungsprozessen unterzogen.  
4.2.3 Auswahl der Kalzifizierungsflüssigkeit  
Als Kalzifizierungsfluid wird frisches Rinderplasma aufgrund der längeren Haltbarkeit im Vergleich 
zu Vollblut gewählt. Die Konstanz der Zusammensetzung des Fluids wird durch wöchentliche Flu-
idwechsel kompensiert. Da Rinder im örtlichen Schlachthof regelmäßig geschlachtet werden, steht 
die benötigte Blutmenge zur wöchentlichen Erneuerung des Plasmas zur Verfügung. Im nativen 
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Plasma werden pH-Wert und Konzentrationen an ionisiertem Calcium, Natrium, Kalium und anorga-
nischem Phosphat sowie an Gesamtcalcium mittels u.a. AVL 980 Automatic Electrolyte Analyser 
(siehe Kap. 5.2) gemessen.  
4.2.4 Pufferauswahl 
Das Kalzifizierungsfluid soll bei 37°C pH-Werte im Bereich von 7.0 bis 7.8 aufweisen (7.0 – 7.2 – 
7.4 – 7.6 – 7.8). Die pH-Werte sollen über eine Woche stabil bleiben. Im Vorversuch wurden geeig-
nete Verfahren zur pH-Einstellung sowie optimale Konzentration der Pufferlösung ermittelt. Puffer 
für biologische Untersuchungen müssen grundsätzlich folgenden Anforderungen genügen:  
1.  Der pKa-Wert soll zwischen 6 und 8 liegen.  
2. Die Puffersubstanz soll nicht toxisch auf Plasma wirken.  
3. Der Puffer soll eine hohe Wasserlöslichkeit besitzen, um den Gebrauch einer konzentrier-
ten Pufferlösung zu ermöglichen. 
4. Der Puffer soll nur einen minimalen Salzeffekt (aus-/einsalzende Wirkung) haben. 
5. Der Puffer soll möglichst stabil sein, damit er nicht enzymatischen oder nicht-
enzymatischen Wechselwirkungen bzw. Änderungen unterworfen wird. 
6. Der Puffer darf kein Licht absorbieren, weder im visuellen noch im ultravioletten Be-
reich. Absorption bei Wellenlängen größer als 230- 240 nm können die Messung mit 
Spektrophotometrie stören. 
Besonders geeignet für biochemische Arbeiten sind die Puffersubstanz nach Good. Sie besitzen keine 
primären Aminogruppen, bilden kaum Komplexe mit Metallionen, sind gut löslich und zeigen eine 
geringe Temperaturabhängigkeit des pH-Wertes [2,86]. Good et al. haben 12 verschiedene Puffer-
substanzen, deren pKa-Werte zwischen 6.15-8.35 liegen, zur Nutzung für die biologische Forschung 
entwickelt und getestet. 10 davon sind Zwitterion-Aminosäuren mit entweder N-substituiertem Tau-
rin oder N-substituiertem Glycin. Zwei sind primär aliphatische Aminokationen [129]. 
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4.3 Material und Methode 
4.3.1 Testmaterialien 
4.3.1.1 Test-Werkstoffe 
 
Zur Herstellung der Perikardproben wurde der parietale Anteil des Rinderperikards verwendet. Dies 
ist ein membranartiges Gebilde, dessen Struktur aus drei Schichten besteht:  
1. Serosa: sogenannte Mesothelzellschicht, die ein schmaler submesotheler Spalt abgrenzt. 
Die Serosa liegt dem Herzen am nächsten. 
2. Fibrosa: sie besteht aus verschieden gerichteten welligen Kollagenbündeln und Blutgefä-
ßen sowie elastischen Fasern. Zwischen den Kollagenbündeln sind Bindegewebszellen 
(Fibroblasten, Histiozyten, Mastzellen) und Gefäße sowie Nerven verstreut. Die elasti-
schen Fasern sind in der gesamten Schicht vorhanden, wobei in der Nähe des Mesothel 
weniger und in tieferen Bereichen mehr von diesen Fasern zu finden sind. Fettgewebszel-
len sind selten. 
3. epikardiale Bindegewebsschicht: sie geht stellenweise in perikardiosternale Ligamente 
über [292]. In ihr sind Kollagenfasern, Gefäße und Nerven zu finden. Die letzte, zugleich 
äußerste Schicht, ist stellenweise reich an Fett- und Anhangsgewebe. Die Blutgefäße ver-
laufen parallel zur Oberfläche und dehnen sich zur Serosa hin aus [167].  
Das frische Rinderperikard wird in einer physiologischen Kochsalzlösung mit HEPES-Pufferlösung 
auf pH 7.4 gehalten und bei niedriger Temperatur (0ºC – 6ºC) transportiert [50]. Dazu wird es direkt 
nach dem Schlachten in einem Plastikbeutel mit gepufferter physiologischer Kochsalzlösung (0.2M 
HEPES-Pufferlösung pH 7.4) in einer mit Eiswürfel gefüllten Steropurbox zum Labor transportiert. 
Im Labor wird das Perikard mit Kochsalzlösung gesäubert, von Fett und Anhängseln befreit und so 
weit präpariert bis homogenes Gewebe als Ganzes erhalten bleibt. 
Aus konzentrierter Glutaraldehydlösung werden durch Zugabe von destilliertem Wasser und 
HEPES-Pufferlösung drei GA-Lösung mit 0.2%, 0.5% und 0.625% erstellt. Der pH-Wert aller Lö-
sungen wurde mit 0.2 M HEPES-Puffer auf 7.4 eingestellt. Nach der Präparation wurde das Rinder-
perikard halbiert und in zwei flachen Behältern mit den vorbereiteten GA-Lösungen (0.625% und 
0.5%) bei Zimmertemperatur für 24h konserviert. Danach werden die Konservierungslösungen durch 
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die 0.2%ige GA-lagerungsflüssigkeit erstetzt. Die Aufbewahrung der Proben erfolgt im Kühlschrank 
bei 4°C.  
Neben Rinderperikard werden sieben verschiedene Polyurethan-Werkstoffe eingelagert: Polyesteru-
rethane (PESU)- PUR 1017, PUR 1076, PUR 1025/2, PUR 1025/1 -, ein thermoplastisches Polye-
therurethan (TPEU) - Pellethane - und die Polyetherurethanurea (PEUU)- Pampul, BPS. Die Poly-
uethane liegen als PUR-Lösungen vor und werden im Gießverfahren zu Folien verarbeitet. Die PUR-
Proben werden mit einem Stanzeisen entsprechend ASTM 1708-79 (Annual Book of ASTM Stan-
dards, AM 4554, 1983 Section 8.02 Plastics) aus den Folien einer mittleren Dicke von 0.2mm ausge-
stanzt. Damit weisen alle Proben diegleiche Größe auf.  
4.3.1.2 Kalzifizierungsfluid 
Herstellung 
Das Rinderblut wird im Schlachthof in sterilen Polyethylen-Flaschen aufgefangen und mit 0,5 ml 
Thrombophob (Firma Nordmark; Ampullen à 5 ml mit 5000 IE Heparin/ ml.) pro Liter Blut antiko-
aguliert. Daraus ergibt sich eine Konzentration von 2500 IE Heparin/ Liter Blut. Als Richtwert für 
die Dosis diente die Angabe, dass 200 IE Heparin ausreichen, um 100 ml Blut in vitro ungerinnbar zu 
machen [118]. Heparin wird deshalb gewählt, weil es die Gerinnung durch Hemmung des Thrombins 
verhindert. Andere Koagulantien binden Calcium, weshalb sie bei einer Untersuchung der Kalzifizie-
rung ungeeignet sind. 
Beim Plasmawechsel soll frisches Blut verwendet werden, da bei der Verwendung von zuvor tiefge-
frorenem Plasma Kryopräzipitation von Eiweißen und Anfälligkeit gegenüber Mikroben auftreten 
können. Zur Herstellung von Blutplasma wird das Blut in sterile Zentrifugenflaschen (4 x 400 ml) ge-
füllt und bei einer Drehzahl von 2500 U/min (etwa 1000g) 25 bis 30 Minuten zentrifugiert (Zentrifu-
ge von Beckmann Modell J-6B, Abt. Kryobiologie). Danach wird das Plasma mit 50 ml-
Perfusorspritzen vorsichtig abgesaugt und in 5 sterile Glasflaschen mit jeweils 240ml abgefüllt. Da 
hierbei steriles Arbeiten unbedingt erforderlich ist, werden alle Arbeitsgänge bis auf die pH-
Einstellung bei 37ºC in einem Thermostat und unter einer Sterilbank (mit Handschuhen und Mund-
schutz) getätigt. Um das Plasma weitgehend keimfrei zu halten, wird es mit Natriumazid in fester 
Form versetzt. Natriumazid wird gewählt, weil sich Antibiotikalösungen in früheren Arbeiten sich als 
unwirksam gegenüber dem Bakterienwachstum trotz breitspektraler Zusammensetzung erwiesen ha-
ben. Ein Verdünnungseffekt soll möglichst vermieden werden. Die zugegebene Menge hat eine Kon-
zentration von 0,03-0,05 %. 
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pH-Wert-Einstellung 
Für die nach der Versuchsplanung einzustellenden pH-Werte (7.00 bis 7.80) in Rinderplasma sind 
TRIS (Hydroxymethyl Aminomethane) und HEPES (N-2-Hydroxyethylpiperazine-N'-2-
Ethanesulfonic acid) hinsichlich oben genannten Anforderungen (siehe Kap. 4.2.4) insbesondere der 
Pufferkapazität besonders gut geeignet. Da bei 37°C die pKa-Wert von HEPES bei 7.32 und von 
TRIS bei 7.7 liegt, wird die näherliegende große Pufferkapazität genutzt. Zur Einstellung der pH-
Werte von 7.0, 7.2 und 7.4 wird HEPES–NaOH (Fa Merck) verwendet, für den pH-Wert von 7.6 
sowie 7.8 wird das TRIS–HCl (Fa Merck) verwendet.   
Zur Ermittlung der notwendigen Puffermenge wird zunächst ein Vorversuch unternommen. Diverse 
Konzentrationsreihen von HEPES- und TRIS-Pufferlösung in Rinderplasma werden getestet. Da der 
Verdünnungseffekt möglichst gering gehalten werden soll, wird eine konzentrierte Pufferlösung von 
2M hergestellt. Laut Vorversuch genügen für 250ml frisches Rinderplasma 10ml±2ml einer 2M Puf-
ferlösung, um den gewünschten pH-Wert des Rinderplasmas über 1 Woche relativ stabil zu halten.  
Das Einstellen des pH-Wertes in Rinderplasma wurde im Thermostat bei 37ºC vorgenommen. Es 
wurde initial 8 ml Pufferlösung in 240 ml Rinderplasma gegeben. Bei kontinuierlicher pH-Messung 
wurde 0,2 -0,5 ml schrittweise  zugegeben. Der pH-Wert des Rinderplasmas stellte sich dann allmäh-
lich auf den erwünschten Wert annähernd ein. Im Durchschnitt benötigt das Einstellen von 240 ml 
Rinderplasma 10 ml ± 2ml Pufferlösung. Für 240 ml Rinderplasma sind maximal 12 ml Pufferlösung 
vorgesehen, dies entspricht einer maximalen Konzentration von 0,024M. Die Erhöhung des Löslich-
keitsproduktes erfolgt nach der pH-Einstellung.   
Erhöhung des Löslichkeitsproduktes 
In vitro fallen die Regulationsmechanismen aus, die zur Konstanthaltung der Calcium- und Phos-
phatkonzentration dienen. Deshalb wurde in diesem Versuch das Löslichkeitsprodukt beim wöchent-
lichem Wechsel durch Zusatz von Ionenlösung erhöht. Es wird auf 130 (mg/dl)2 angesetzt, ein Wert, 
der dem maximal in nativem Kälberblutplasma gemessenem entspricht [128]. Der Phosphatwert wird 
prozentual stärker erhöht als der Calciumwert, aufgrund der Beobachtung, dass bei erhöhtem Phos-
phatspiegel die Kalzifizierung schneller auftritt, während eine Erhöhung des Calciumspiegels allein 
eine Kalzifizierung nicht auslöst.  
Der Calciumwert wurde durch Zugabe einer Calciumlösung auf 12,2 mg/dl (= 3,044 mmol/l) erhöht. 
Die Lösung Calcium-Sandoz-Ampullen 10 % (Fa Sandoz, Schweiz)  enthält 225 mmol Calciumionen 
pro Liter Lösung (= 900 mg/dl). Der Phosphatwert wird auf 10,7 mg/dl (= 3,45 mmol/l) erhöht. Als 
Phosphatlösung wird Kaliumphosphat der Firma Pfrimmer verwendet. Diese Lösung enthält 600 
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mmol PO4 pro Liter Lösung (= 1858 mg/dl). Die Berechnung der zuzugebenden Lösungsmenge er-
folgt mit folgender Formel: 
 lsg
2
plV =
c
c
*V  [Gl 10] 
Vlsg = zuzugebende Menge der Ionenlösung in ml 
Vpl = vorhandenes Plasamavolumen in ml  
C = C1 - C0= Konzentrationsdifferenz in mmol / l 
C1 = gewünschte Konzentration in mmol / l 
C0 = native Konzentration in mmol / l 
C2 = Konzentration der zuzugebenden Lösung in mmol / l 
Daraus ergibt sich für die Calciumzugabe : 
 VCa-lsg =
(3.044-C )mmol / l
225mmol / l
*V0 pl
 [Gl 11] 
und für die Phosphatzugabe: 
 VPO4-lsg =
(3.45 - C )mmol / l
600mmol / l
*V0 pl  [Gl 12] 
Bei dieser Berechnung kann die Volumenänderung, die durch die Zugabe der Lösungen zum Plasma 
zustande kommt, vernachlässigt werden, da es sich im Normalfall um weniger als 1 % der Gesamt-
menge handelt. Es muß jedoch auf eine genaue Dosierung geachtet werden, da die Lösungen sehr 
konzentriert sind und schon eine geringe Über- oder Unterdosierung eine starke Konzentrationsände-
rung verursacht. 
4.3.2 Statische Inkubation 
In dieser Arbeit soll die Kalzifizierung von verschiedenen Biowerkstoffen in Abhängigkeit vom pH-
Wert untersucht werden. Dabei kommt eine statische Inkubation als Untersuchungs-methode zur 
Anwendung. Dazu werden definierte PUR- und Rinderperikard-Probekörper mit einheitlichen Ab-
messungen unter sterilen Bedingungen für bestimmte Zeiträume im Kalzifizierungsfluid mit wöchent-
lichem Fluidwechsel inkubiert und anschließend auf Kalzifizierungserscheinungen untersucht. Mit 
Hilfe der statischen Untersuchungen werden geeignete Versuchs-parameter und pH-Werte als 
Einflußfaktoren im Screening-Verfahren bewertet. 
Sieben verschiedene Polyurethan-Werkstoffe und glutaraldehyd-fixierte Rinderperikardproben (siehe 
Kapitel 4.2.1) werden in modifiziertem Rinderplasma als Kalzifizierungsfluid eingelagert, dessen pH-
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Wert durch Zusatz von Pufferlösungen im Bereich von 7.0 bis 7.8 eingestellt wird. Die Proben (Tab. 
4-2) werden in luftdicht abschließbaren Gewebekulturflaschen lose eingelagert. Sämtliche Einlage-
rungsversuche finden bei konstanter Temperatur von 37°C in einem Inkubator (Wärmeschrank) statt. 
Das Kalzifizierungsfluid wird wöchentlich gewechselt. Während der Versuchsdauer sollen die Ca- 
und PO4-Konzentration überwacht werden (Fluidanalyse). Nach Versuchsende sind die eingelagerten 
Testproben auf erfolgte Kalzifizierungsablagerungen zu untersuchen. Das Ausmaß der Ablagerungen 
in den Perikard- und PUR-Proben soll deskriptiv erfaßt und ausgewertet werden.  
4.3.3 Versuchsdurchführung 
Nach der Einstellung der pH-Werte im Rinderplasma (siehe Kapitel 4.3.1.2) wird es in den Ein-
lagerungsflaschen mit den bereits vorliegenden Einlagerungstestproben verteilt und anschließend im 
Brutschrank bei 37 °C gelagert. Für zwei zeitliche Versuchsreihen werden die Testproben in zwei 
Portionen geteilt. In jeder Einlagerungsflasche sind zwei mal eineinhalb Testproben PUR bzw. zwei 
mal drei halbe Testproben Rinderperikard mit 30 ml Einlagerungsfluid eingelagert. Entsprechend 
Tabelle 4-2 wurden insgesamt 40 abschließbare Kulturflaschen angesetzt.  
 
Tabelle 4-2: Einlagerungsplan 
pH-Wert 7.0 7.2 7.4 7.6 7.8 
Pufferlösung HEPES-NaOH HEPES-NaOH HEPES-NaOH TRIS-HCl TRIS-HCl 
Probenform PUR, 
n=7 Werkstoffe:  
1. PUR 1017  
2. PUR 1076  
3. PUR 1025/2  
4. PUR 1025/1  
5. Pampul 
6. Pellethane 
7. BPS 
 
Je Flasche 2 mal 1 ½ Probenstücke 
   
 
Die Probekörper haben eine Länge von 38 mm, Breite von 15,88 mm und 5 mm (an 
der schmalen Stelle) 
 
8. Rinderperikard 
Eine Flasche mit 3 x  mit 0.5 %iger Konservierungslösung 
 
 und 3 x  mit 0.625 %iger Konservierungslösung 
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Nach einer Woche Einlagerung wird das Rinderplasma mit einer Spritze in Kunstoffröhrchen umge-
füllt und anschließend jeweils der pH-Wert in einem Thermostat bei 37°C gemessen. Auch wird von 
allen eingelagerten Rinderplasmen sowohl der gesamte als auch der ionisierte Ca-, PO4-, Na- sowie 
K-Konzentrationswert gemessen. Dieser Arbeitsgang wird einmal pro Woche während der 4- bzw. 
8wöchigen Versuchsdauer durchgeführt. In einer Versuchswoche musste mit tiefgefrorenem Rinder-
plasma gearbeitet werden. 
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5 Meß- und Auswertungsmethoden 
5.1 Kalzifizierungsablagerung  
5.1.1 Kossa-Färbung  
Mit Hilfe der Methode nach Kossa kann man Calciumphosphat, -carbonat, -chlorid und -oxalat 
nachweisen. Werden Carbonate oder Phosphate, welche sich fast immer als Calciumsalze ablagern, 
mit Silbernitrat behandelt, so entsteht gelbes Silberphosphat, welches durch Lichtexposition reduziert 
und schwarz wird [118]. 
Die Rinderperikard-Präparate werden aufgrund der gewebigen Natur in einem Wachsblock eingebet-
tet und nach dem histologischen Dünnschnitt Kossa gefärbt. Bei den PUR-Testproben färben sich die 
kalzifizierten Stellen auf der Oberfläche nach der Kossa Färbung in unterschiedlichem Ausmaß tief-
schwarz. 
Die Testproben werden gründlich mit bidestilliertem Wasser abgespült, um Plasmareste zu entfernen. 
Danach werden sie zunächst in Alkohol fixiert und dann bei starker Belichtung in 5%iger 
Silbernitratlösung 30 - 50 Minuten imprägniert. Nach dem Auswaschen mit destilliertem Wassser 
wurden sie einige Minuten in 1%ige Pyrogallussäure gelegt. Dann wurden die Proben wiederum mit 
destilliertem Wasser abgespült und für 3 - 4 Minuten in Natriumthiosulfatlösung fixiert. Nach 
gründlichem Abspülen mit Leitungswasser kann eventuell noch mit Kernechtrot, Safranin oder 
Carmalaun nachgefärbt werden. Zuletzt wurden die Proben in Alkoholreihe aufwärts gespült und 
konserviert.  
5.1.2 Semiquantitative Mikroskopie 
Nach der Kossa-Färbung werden die PUR-Werkstoffproben auf Objektträger gelegt und unter dem 
Lichtmikroskop auf Schwarzfärbung untersucht. Nach dem im Anhang abgebildeten Bewertungs-
maßstab (Anhang B) wurden sie semiquantitativ ausgewertet. Der entsprechende Kalzifizierungsgrad 
wird jeweils während der Mikroskopierung der gesamten Probenoberfläche eines Präparates gege-
ben. Zur Dokumentation werden mit 100facher Vergrößerung des Mikroskops (Objektiv 10fach, 
Okular 10fach) schwarz-weiß Aufnahmen des repräsentativen Kalzifizierungsbereichs (Film Ilford 18 
DIN) aufgenommen. Für die Perikardpräparate erfolgt eine tabellarische Aufstellung der lichtmikro-
skopischen Befunde sowie eine summarische Gradbildung aus der subjektiven Bewertung unter dem 
Mikroskop.  
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5.1.3 Diaprojektion zur Auswertung der PUR-Testproben 
Bei den PUR-Proben handelt es sich um oberflächliche Ablagerungen. Sie werden neben dem semi-
quantitativen Bestimmungsverfahren auch einer numerischen Erfassung der Ablagerungsflächen mit-
tels lichtmikroskopischer Bilder unterzogen. Ein Meßsystem im Institut für Pathologie ermöglicht 
diese numerische Messung. Der Aufbau besteht aus einem Rechner mit Maus-Zeigegerät, Messplatte 
und einem in ca. 150 cm Abstand oberhalb des Arbeitstisches angebrachten Diaprojektors 
(Abbildung 5-1). Ein Rechnerprogramm zur Flächenmessung liegt bereits vor.  
 
Abbildung 5-1: Schematische Darstellung der Projektionsmessung 
Zunächst werden Diapositive der angefärbten PUR-Probenpräparate in 3facher Vergrößerung syste-
matisch aufgenommen. Aus einem Präparat werden regelmäßig 6 Diabilder hergestellt, so dass die 
komplette Probenfläche in 6 Teile aufgeteilt ist. Anhand der Diabilder kann man nun die Schwarzflä-
che messen, indem man ihre Kontur in Projektion auf der Messplatte mit dem Maus-Zeigegerät um-
fährt. Vor jeder Messung wird eine 2-Punkt-Eichung vorgenommen. Die Messung erfolgte nach ei-
ner per Random festgelegten Vorlage auf DIN A4 Transparent-Folie, mit welcher man die abgebilde-
te Probenfläche in 8 von 16 markierten Felder ausmisst (Abbildung 5-1). Dies entspricht einer Aus-
messung von circa 50 % der Probenoberfläche.  
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Prozentuale Oberflächenmessung der kalzifizierten Flächen der Proben 
Mit dem in Kap. 5.1.2 (semiquantitative Auswertungsmethodik) beschriebenen Verfahren wird der 
flächenmäßig prozentuale Anteil der Kalzifikation der künstlichen Werkstoffproben untersucht. Um 
alle Präparate miteinander vergleichen zu können, ist es sinnvoll, Kalzifizierungsgrade einzuführen. 
Hierzu eignet sich dieses Auswerteverfahren wesentlich besser als die mikroskopische Untersuchung, 
da Flächen objektiv meßbar sind. Zunächst werden entsprechend Tabelle 5-1 fünf Kalzifizierungsgra-
de festgelegt.  
 
Tabelle 5-1: Zuordnung der Kalzifizierungsgrade (Diaprojektion) 
 Ausmaß der Kalzifizierung als prozentuale 
Oberflächen ( kalzifizierte Flächen)  
Kalzifizierungsgrad: 
   0 % bis  20 % 1 
 20 % bis  40 % 2 
 40 % bis  60 % 3 
 60 % bis  80 % 4 
 80 % bis 100 % 5 
 
Da bei diesem Verfahren nur die kalzifizierten Flächen ausgemessen werden, entsteht ein Informati-
onsverlust hinsichtlich der Kalzifizierungsdicke. Die Gesamtfläche jedes Teils wird ermittelt, sie 
schwankt zwischen 30,23 und 42,48 µm2. 
 
5.2 Fluidanalyse 
Die verschiedenen untersuchten Proben werden für einen Zeitraum von acht Wochen in Rinderplas-
ma eingelagert. Da es sich bei dem Blutplasma um ein komplexes biophysikalisch-chemisches System 
im Hinblick auf das Säure-Base-Puffersystem, den Elektrolythaushalt sowie die Regulierung dieser 
beiden durch Proteinbindung handelt (siehe Kap 4.1.2), werden wöchentlich folgende Parameter im 
Einlagerungsfluid jeder Werkstoff-Probe bestimmt und die wöchentliche Änderung verfolgt:  
• der pH-Wert,  
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• die Gesamtcalciumkonzentration,  
• die Calciumionenkonzentration und  
• die Phosphationenkonzentration.  
pH-Wert-Messung  
Der pH-Wert wird mit einer Glaselektrode (Firma Schott N39 A) bestimmt. Vor jeder Meßreihe er-
folgt eine Kalibrierung der pH-Elektrode mittels zweier Pufferlösungen (pH 4.008 und pH 7.00). Die 
Meßtemperatur muß eingestellt werden. Nach jeder Messung muß die Elektrode mit bidestilliertem 
Wasser abgespült und anschliessend in eine Kaliumchloridlösung (3.5 mol/l) getaucht werden.  
Messung der Gesamtcalciumkonzentration  
Die Messung des Gesamtcalciums erfolgt üblicherweise flammenphotometrisch. Einzelheiten sind in 
[119] aufgeführt. Das hier verwendete Meßgerät ist ein 4-kanaliges Flammenphotometer der Firma 
Eppendorf (AFM5051). Bei jeder Neumessung müssen sieben Standards gemessen werden. Dies 
sind Plasma-Standard-Stammlösungen, die eine bestimmte Konzentration an Natrium, Kalium und 
Calcium enthalten. Die Werte der Standards müssen in einem genau festgelegtem Bereich liegen. 
Dadurch wird sichergestellt, dass das Meßgerät kalibriert ist. Die Messung erfolgt vollautomatisch, 
die Proben werden in eine Meßkette gestellt, mit einer Kanüle angesaugt und mit Preßluft in der 
Flamme zerstäubt. Die Meßwerte werden digital angezeigt (in mmol/l) und auf einem Meßprotokoll 
ausgedruckt. Eine Verdünnung der Proben ist nicht notwendig.  
Messung der Calciumionenkonzentration  
Die hier angewandte und am weitesten verbreitete Methode ist die Bestimmung mit einer ionenselek-
tiven Elektrode. Für die Messung mit dem AVL 980 Automatic Elektrolyte Analyser ist ein Proben-
volumen von nur 60 µl ausreichend. Die Probe kann durch eine Spritze oder eine Glaskapillare ein-
gegeben werden. Das Meßprotokoll wird automatisch ausgedruckt und der Meßwert am Display an-
gezeigt (in mmol/l). Das Gerät ist ständig meßbereit und führt in regelmässigen Abständen selbstän-
dig Zweipunkteichungen durch. 
Messung der Konzentration des anorganischen Phosphats  
Anorganisches Phosphat kann nur photometrisch bestimmt werden. Es gibt hierfür gebrauchsfertige 
Reagenziensätze, mit denen das Plasma versetzt wird. In dieser Arbeit wird der Merckotest 3331 
Anorganisches Phosphat (Firma Merck) verwendet. Dieser Reagenzienansatz funktioniert nach fol-
gendem Prinzip: Das im Serum oder anderen Körperflüssigkeiten vorliegende anorganisch gebunde-
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ne Phosphat bildet mit Natriummolybdat Phosphormolydat. Durch Reduktion mit p-
Methylaminophenolsulfat wird das Phosphormolybdat in kolloidales Molybdänblau übergeführt, wel-
ches photometrisch bestimmt werden kann. Das gebildete Molybdänblau ist proportional der Menge 
des vorhandenen anorganisch gebundenen Phosphats.[Merck 87] Für die Messung ist ein Probenvo-
lumen von 0.1 ml erforderlich. Es wird ein Standard angesetzt und gemessen, dann kann mit der Ex-
tinktion des Standards und der Analysen, die mit dem Photometer (Eppendorf 1101 M, Abt. Kryobi-
ologie) gemessen werden, die Konzentration des anorganischen Phosphats bestimmt werden.  
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6 Ergebnisse 
6.1 Rinderperikard (Kalzifizierung) 
Mikroskopische Untersuchung des Rinderperikards 
Die Ergebnisse der lichtmikroskopischen Untersuchung der angefärbten histologischen Schnitte der 
eingelagerten Rinderperikardproben sind in  
Tabelle 6-1 zusammengefaßt. In Abhängigkeit vom pH-Wert wird die Schwarzfärbung deskriptiv in 
Hinblick auf Kalzifikationsmorphologie, Streuung (diffus oder gewebsschicht betont) sowie mit Ge-
websstruktur verbundener Schwärzung an Bindegewebsfasern (Kollagen- u./o. Elastin-Fasern) und 
Blutgefäßen erfaßt. Pro Parameter (4/8 Wo, pH und GA-Konzentration) wurden n = 3 Perikardpro-
ben ausgewertet. Unter der Übersichtvergrößerung zeigt die schwarz gefärbte Ablagerung im Gewe-
be einen scharfkantigen bis eckigen Umriß. Je nach Ausmaß dieser scholligen Konturen wird die Ab-
lagerung (fein-, mittel- grobschollig) generell beschrieben. Eine subjektive Gradeinteilung für die 
Kalzifikation von schwach bis stark (+ - +++) erfolgte entsprechend der gesamten Intensität der oben 
genannten optischen Beurteilungen.  
Die Kalzifikation tendiert nach vier Wochen bei geringen pH-Werten zu einem diffus feinen bis mit-
telscholligen Bild. Mit zunehmendem pH-Wert oder Einlagerungsdauer ist sie grobschollig und darü-
berhinaus in einzelnen Gewebsschichten bzw. Schichtgrenzen lokal verstärkt (Abbildung  30 im An-
hang). Bei allen Proben der pH-Gruppe 7.4 fällt die diffuse Kalzifikation auf (Abbildung 24, 26 im 
Anhang). Die Proben der pH-Gruppen 7.6 und 7.8 weisen dort, wo wellige Fasern (Kollagenfasern) 
zu sehen sind, eine gleichfalls wellige Struktur der Kalzifikation auf (siehe Abbildung 25, 29, 31 im 
Anhang). Charakteristisch ist auch eine feinschollige Kalzifikation im Randbereich des Fettgewebes. 
Dies ist beispielwise bei den Proben mit 0,625%iger GA-Konservierung nach vier Wochen zu sehen 
(Abbildung 28 im Anhang). Die in den Proben befindlichen Blutgefäße sind bis auf die pH-Gruppe 
7.0 nach vier Wochen durchgehend stärker kalzifiziert. Nach acht Wochen traten je nach Anschnitt 
der Blutgefässe teilweise Fleckchen oder Strähnenformen hervor (siehe Abbildung 24 im Anhang). 
Die Kalzifikation in Proben, die in unterschiedlichen GA-Konzentrationen konserviert wurden, streut 
nach vier wöchiger Einlagerung nur in geringem Ausmaß (Abbildung 24, 25, 28, 29 im Anhang). 
Nach acht Wochen zeigte sich bei Perikard höherer GA-Konzentration (0.625 %) eine stärkere Be-
tonung an den Seiten von Kollagenfasern (siehe Abbildung 31 im Anhang). Bei Proben mit 0,5%iger 
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GA-Konservierungslösung ist eher ein diffuses Kalzifikationsbild und eine Ausprägung in mittleren 
Schichten zu sehen (Abbildung 24-27 im Anhang).  
Für Tabelle 6-2 wurden die äußeren Gewebsbereiche und die zentralen Bereiche in getrennten Schrit-
ten einzeln hinsichtlich des Kalzifikationsgrads (0 bis 3, bzw. > 3) bewertet, da eine Rangskala we-
gen der lokal unterschiedlichen Kalzifikation nicht in einem Schritt gebildet werden kann. Nach der 
Einzelbewertung wurde die Gesamtbewertung als arithmetisches Mittel der beiden Teilbereiche in die 
Spaltenmitten der Tabelle eingetragen.  
 
Tabelle 6-1: Ergebnisübersicht einzelner Beobachtungskriterien für Rinderperikard  
 Versuchs-
reihe
7.0    
7.2    
7.4    
7.6    
pH-Gruppe 
4 Wochen
0,625 %
 4 Wochen
0,5 %
diffus
mittel
-
(+)
äußerer Schicht-
bereich betont
fein
+
+
diffus
mittel
-
+
diffus
mittel
+
++
äußerer Schicht-
bereich betont
grob
+++
+++
8 Wochen
0,625 %
äußerer Schicht-
bereich betont
mittel bis grob
++
++
äußerer Schicht-
bereich betont
mittel
(+)
++
diffus, stellenweise
außen betont
grob
+
++
äußerer Schicht-
bereich betont
mittel bis grob
++
+++
stellenweise
betont
grob
++ bis +++
+++
8 Wochen
0,5 %
Mitte betont
grob
+
+++
äußerer Schicht-
bereich betont
fein bis mittel
(+)
+
diffus
grob
++
(++)
diffus
mittel bis grob
++
++
äußerer Schicht-
bereich betont
grob
+++
+++
diffus
fein
-
(+)
Streuung
Scholligkeit
Fasern
Gefäß
diffus
fein
-
+
Streuung
Scholligkeit
Fasern
Gefäß
diffus
mittel, verein-
zelt grob
-
+
Streuung
Scholligkeit
Fasern
Gefäß
Streuung
Scholligkeit
Fasern
Gefäß
stellenweise
betont
mittel
++
++
Streuung
Scholligkeit
Fasern
Gefäß
stellenweise
betont
grob
++
+++
7.8    
 
(Legende: + : geringe Kalzifikation; ++ : mittlere Kalzifikation; +++ : starke Kalzifikation) 
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Tabelle 6-2: Summarische Betrachtung der Kalzifikation 
4 Wochen 0,625 %
0
1
0
1
1
1
1
2
2
2
0,5
0,5
1
1,5
2
4 Wochen 0,5 % 8 Wochen 0,625 % 8 Wochen 0,5 %
2
2
1
0
1
1
1
2
3
2
2
0,5
1
1,5
2,5
>3
2-3
2
2
3
3
3
2
3
2
>3
2
3
2,5
2,5
2
>3
>3
1
3
3
3
2
>3
3
3
2,5
3
2,5
>3
o - +
o - + o - +
+ +
+ - ++ + - ++
++
++
++ - +++
++
++ - +++
++ - +++
+++
> +++ +++
++ - +++
+++
++ - +++
> +++
pH 7,0
pH 7,2
pH 7,4
pH 7,6
pH 7,8
pH Gruppe
 
 
Abbildung 6-1 zeigt eine grafische Darstellung des summarischen Kalzifikationsgrads aus der licht-
mikroskopische Bewertungen wie in Tabelle 6-2 aufgelistet. Die Kalzifikationsgrade nach 8 Wochen 
sind deutlich höher als nach 4 Wochen. Die Proben mit 0,5 %iger Konservierung haben gering höhe-
re Kalzifikationsgrade als die mit 0,625 %iger Konservierung 
.
0
2
4
6
8
10
12
14
16
0,5% 0,625%
7,8
7,6
7,4
7,2
7,0
pH-Gruppe
4Wo 4Wo8Wo 8Wo
Summarische Kalzifikationsgrad PerikardSummierte Grade
 
Abbildung 6-1: Hinsichtlich des pH-Wertes summarische Betrachtung des Kalzifikationsgrads in  
Abhängigkeit von Einlagerungsdauer und GA-Konzentration. 
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In Tabelle 6-3 bis Tabelle 6-6 werden einzelne Charakteristika aufgelistet, die während der lichtmik-
roskopischen Untersuchung auffielen. Sie sind nicht fotografisch dokumentiert und unterliegen dem 
subjektiven Empfinden. 
 
Tabelle 6-3: Lichtmikroskopische Untersuchung des Rinderperikards, fixiert in 0,625 % Glutaral-
dehyd, Einlagerungszeit 4 Wochen 
pH-Gruppe lichtmikroskopischer Befund Gradein-
teilung* 
pH-7.0 diffuse Kalzifikation 
gering, vereinzelt feinschollig 
+ 
pH-7.2 diffuse Kalzifikation 
Gefäße und Telaserosa (+ bis ++) 
mittelschollig 
+ 
pH-7.4 diffuse und geringe Kalzifikation 
vereinzelt grobschollig 
+ 
pH-7.6 wellenförmige Kalzifikation 
Gefäße betont 
+ bis ++ 
pH-7.8 relativ homogene wellenförmige Kalzifikation ++ 
 
Tabelle 6-4: Lichtmikroskopische Untersuchung des Rinderperikards, fixiert in 0,625 % Glutaral-
dehyd, Einlagerungszeit 8 Wochen 
pH-Gruppe lichtmikroskopischer Befund Gradein-
teilung* 
pH-7.0 oberflächlich betonte Kalzifikation 
fokale Verkalkung der Fibrosa mit überwiegend feinscholliger 
Struktur,  
Gefäße: vermehrte Verkalkung der Adventitia privata 
+++ 
pH-7.2 überwiegende Kalzifikation in der Serosa-Fibrosa-Grenze 
(einschließlich der in diesem Bereich liegenden Gefäße); 
fein-, vereinzelt grobschollige Struktur 
+ 
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pH-7.4 in der oberen Serosa-Fibrosa-Grenze betont, 
grobschollig 
+ bis ++ 
pH-7.6 strähnig angedeutete, wellenförmige Struktur, Gefäße in den 
elastischen Fasern stark kalzifiziert 
++ 
pH-7.8 oberflächlich betonte Kalzifikation 
fast die gesamte Serosa-Fibrosa-Grenze kalzifiziert, darunter 
welliges Verkalkungsmuster 
++ bis 
+++ 
 
Tabelle 6-5:  Lichtmikroskopische Untersuchung des Rinderperikards, fixiert in 0,5 % Glutaralde-
hyd, Einlagerungszeit 4 Wochen 
pH-Gruppe lichtmikroskopischer Befund Gradein-
teilung* 
pH-7.0 diffuse Kalzifikation 
mittel- bis grobschollig 
+ bis ++ 
pH-7.2 äußere Bereiche betont 
feinschollig 
+ 
pH-7.4 diffuse Kalzifikation (Serosa-Fibrosa-Grenze stellenweise ver-
stärkt) 
mittel- bis grobschollig 
+ 
pH-7.6 wellenförmige Kalzifikation, 
Gefäße betont 
+ bis ++ 
pH- 7.8 außen betonte, diffuse Kalzifikation, wellige Kalzifikation der 
interstitiellen Fibrosa 
Gefäße betont 
++ 
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Tabelle 6-6: Lichtmikroskopische Untersuchung des Rinderperikards, fixiert in 0,5 % Glutaralde-
hyd, Einlagerungszeit 8 Wochen 
pH-Gruppe lichtmikroskopischer Befund Gradein-
teilung* 
pH-7.0 Kalzifikation in der Mitte der Fibrosa 
Gefäße stark betont 
grobschollig 
++ 
pH-7.2 außen betonte Kalzifikation 
Übergang zwischen Fibrosa und Telaserosa betont  
Fibrosa diffus homogen feinschollig 
++ 
pH-7.4 vergleichsweise diffuse und grobschollige Kalzifikation + bis ++ 
pH-7.6 ingesamt geringe Kalzifikation, wellenförmig angedeutet 
vorwiegend feinschollig 
++ 
pH-7.8 außen betont 
ausgeprägt wellenförmig 
Gefäße stark betont 
++ bis 
+++ 
Legende:  
+ : geringe Kalzifikation 
++ : mittlere Kalzifikation 
+++ : starke Kalzifikation 
* Die Präparate des Rinderperikards zeigen einen repräsentativen Gewebsquerschnitt. 
 
6.2 PUR-Werkstoffe (Kalzifizierung) 
6.2.1 Semiquantitative Mikroskopie  
Bei der mikroskopischen Untersuchung mit 100facher Vergrößerung sind bei allen Präparaten Kalzi-
fikationen mit unterschiedlichen Mustern zu erkennen. Allen Präparaten ist ein diffuser, homogener 
und staubartiger Untergrund gemeinsam. Die Größe und auch die Dichte dieser kalzifizierten Partikel 
nimmt bei allen Präparaten mit steigendem pH-Wert zu, wobei sie von Material zu Material unter-
schiedlich ausgeprägt sind. Neben diesem Untergrund sind kalzifizierte Aggregate zu erkennen, de-
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ren Größe, Morphologie und Dichte ebenfalls von Präparat zu Präparat streuen, auch innerhalb eines 
Präparates in erheblichem Umfang. Diese teilweise sehr großen Schwankungen der Kalzifikations-
morphologie und -dichte erschwert eine Gradeinteilung nach dem vorgegebenen Schema (s. Auswer-
tungsmethode, Kap. 5.1.2). 
Bei den Polyurethanmaterialien fanden sich in den Präparaten der pH-Gruppe 7.0 nach vierwöchiger 
Lagerungszeit mikroskopisch keine bis punktförmige kalzifizierte Aggregate. Mit steigendem pH-
Wert entstehen bei diesen Materialien zunächst flockige, wollartige und lichtdurchlässige Aggregate, 
die aber bei pH 7.6 sehr groß, schollenartig und so gut wie nicht lichtdurchlässig sind. 
Bei einem Vergleich der Polyesterurethanmaterialien untereinander sind die Präparate von PUR 1076 
am stärksten und die Präparate von PUR 1025/1 am geringsten kalzifiziert. Die Präparate von PUR 
1017 und PUR 1025/2 ähneln einander hinsichtlich ihrer Kalzifikation stark, wobei PUR 1025/2 
gleichmäßiger kalzifiziert und PUR 1017 teilweise von unscharf begrenzten, wollartigen Aggregaten 
geprägt ist. 
Das mikroskopische Bild der Präparate des Materials Pampul zeichnet sich durch einen sehr grob-
körnigen Untergrund aus. In den Präparaten der pH-Gruppe 7.0 findet sich bereits ein großer Be-
reich durchsetzt von unscharf begrenzten Aggregaten. Bei pH 7.6 sind lichtdichte schollenartige 
Kalkplatten neben der an Partikelgröße abnehmenden Untergrundkalzifikation zu sehen. Zu bemer-
ken ist hier noch, dass bei pH 7.2 eine sehr homogene Struktur der kalzifizierten Aggregate gefunden 
wurde. 
Das eingelagerte Material Pellethane der pH-Gruppe 7.0 weist eine starke, wollartige und flockige 
Kalzifikation auf. In der Meßreihe der Pellethaneproben in allen fünf pH-Gruppen ist die pH-Gruppe 
7.6 am stärksten kalzifiziert. Sie weist dabei lichtundurchlässige, kristallartige Schichten auf. Diese 
sind in regelmäßiger Form scharf begrenzt, und die Kanten stehen nahezu rechtwinklig zueinander. 
Die Präparate des Materials BPS zeigen ebenfalls bei pH-Gruppe 7.0 bereits eine mäßig bis starke 
Kalzifikation, erkennbar an den wollartigen und unregelmäßigen Ansammlungen von staubartigen 
Kalkpartikeln. Aggregate finden sich hier selten. Im mikroskopischem Bild fällt die mit zunehmen-
dem pH-Wert abnehmende Kalzifikation auf. Dies ist an dem immer feinkörniger werdenden Unter-
grund und der verringerten Anzahl kalzifizierter Aggregate zu erkennen; jedoch zeigen sich bei den 
Präparaten, die im Plasma der pH-Gruppe 7.8 eingelagert wurden, dünne, bräunliche, fast das gesam-
te Präparat umfassende Schichten. 
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6.2.2 Diaprojektion  
In den folgenden Diagrammen wird die prozentuale Kalzifikation der untersuchten PUR-
Werkstoffproben in Abhängigkeit vom pH-Wert der Einlagerungsflüssigkeit nach einer Einlage-
rungszeit von vier und acht Wochen dargestellt. Abbildung 6-2 zeigt in einer Übersicht die Kalzifika-
tionsgrade aller Werkstoffproben aufgetragen über den pH-Gruppen, wobei die vier- und achtwöchi-
gen Ergebnisse jeweils nebeneinander stehen. Auffallend ist eine starke Streuung der Werte der ver-
schiedenen Werkstoffe, wobei die vierwöchigen Ergebnisse weiter auseinander liegen als die achtwö-
chigen. Die Werkstoffe in der pH-Gruppe 7.2 und vor allem 7.8 weisen eine große Streubreite auf. 
Im Gegensatz dazu streuen die Kalzifizierungsgrade der Werkstoffe in der pH-Gruppe 7.6 weniger, 
die meisten Werte liegen im unteren Bereich (Grad 1) und nur vereinzelt darüber. Die achtwöchige 
Reihe zeigt eine geringe "Streuung" (Differenzspanne) in der pH-Gruppe 7.4 und 7.6, während die 
Gruppe 7.0 wiederum eine starke "Streubreite" aufweist. Vereinzelte Werte in der Gruppe 7.2 rei-
chen bis nach Grad 5. Auch bei der vierwöchigen Reihe fällt ein vereinzelter Spitzenwert in der 
Gruppe 7.2 mit einem Kalzifikationsgrad 4 auf. Sieht man von den extremen Randwerten ab, läßt 
sich dennoch insgesamt eine Tendenz der pH-abhängigen Kalzifikation und ein Einfluß der Einlage-
rungszeit bei den Werkstoffe erkennen. 
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Abbildung 6-2: Oberflächenkalzifikation der PUR-Werkstoffe nach 4 und 8 Wochen in Abhän-
gigkeit vom pH-Wert 
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Die Kalzifikation der Proben, die nach einer Einlagerungszeit von vier Wochen den Kulturflaschen 
entnommen wurden (Abbildung 6-3), schwankt stark. Sie läßt von sich aus nur grobe Aussagen über 
eine pH-abhängige Kalzifikation zu. Die pH-Gruppen 7.0 - 7.4 wurden mit einem anderen Puffersys-
tem als die Gruppen 7.6 und 7.8 angesetzt. Unter dieser Berücksichtigung kann innerhalb eines Puf-
fersystems eine Zunahme der Kalzifikation abgelesen werden, wobei die pH-Gruppe 7.2 besonders 
stark kalzifiziert ist. 
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Abbildung 6-3: Einfluß vom pH-Wert auf die Kalzifikation der PUR-Werkstoffe nach 4 Wochen 
Man erkennt aus der nach Werkstoffen geordneten achtwöchigen Einlagerungsreihe (Abbildung 6-4), 
dass mit steigendem pH-Wert der flächenmäßig prozentual gemessene Kalzifizierungsgrad bei den 
Polyurethanen (PUR 1017, PUR 1076, PUR 1025/2 und PUR 1025/1) und beim BPS ansteigt, wo-
bei sich die einzelnen Proben jeweils hinsichtlich ihrer Kalzifizierungsgrade unterscheiden. 
Werden die verschiedenen Werkstoffe miteinander verglichen (Abbildung 6-5), so ist auffallend, dass 
bei PUR 1025/1 die Kalzifikation am niedrigsten ist: Nach vier Wochen wird nur eine durchschnittli-
che Kalzifikation vom Grad 1 erreicht und nach acht Wochen steigt sie nurbis zum 3. Grad an. 
Gleichzeitig liegt die pH-Abhängigkeit unter dem Niveau der anderen Polyurethane, da der 
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Abbildung 6-4: Einfluß vom pH-Wert auf die Kalzifikation der PUR-Werkstoffe nach 8 Wochen  
Kalzifizierungsgrad für mittlere pH-Werte relativ konstant sind. Die übrigen Polyurethane 
weisen einen höheren Kalzifikationsgrad auf: PUR 1017 und PUR 1076 der 8wöchigen Reihe kalzifi-
zieren kontinuierlich mit steigendem pH-Wert vom Grad 1 bis zum Grad 4. Das Präparat PUR 
1025/2 ist nach gleicher Einlagerungszeit bei allen pH-Werten um einen Grad starker kalzifiziert als 
PUR 1017 und PUR 1076. BPS erreicht bei pH 7.2 ein übermäßig hohen Kalzifizierungsgrad von 4. 
Die anderen Proben weisen mit Einschränkung einen pH-abhängigen Kalzifikationgrad auf. Bei Pam-
pul und Pellethane ergaben sich mit steigendem pH-Wert fallende Kalzifizierungsgrade. Sie fallen 
vom Grad 5 bis zum Grad 3 ab. 
Der Kalzifikationsgrad als Ergebnis aus dem Mittelwert der bildanalytischen Messungen und der 
lichtmikroskopischen Schätzwerte ist in Abbildung 6-6 zum Vergleich gegenübergestellt. Die licht-
mikroskopische Auswertung zeigt einen geringen Unterschied für den Kalzifikationsgrad bei den pH-
Gruppen 7.0 und 7.2, während mit der bildanalytischen Methode die größte Differenz des Kalzifika-
tionsgrades bei diesen beiden pH-Gruppen besteht. Auffallend ist das fast deckungsgleiche Ergebnis 
beider Auswertungsmethoden in der pH-Gruppe 7.4. Die pH-Gruppen 7.6 und 7.8 unterscheiden 
sich lichtmikroskopisch zumprozentualen Kalzifikationsgrad. Insgesamt liegt im mittleren pH-
Bereich eine geringere Abweichung der Ergebnisse beider Auswertungsmethoden vor. 
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Abbildung 6-5: Vergleich der PUR-Kalzifikation nach 4 und 8 Wochen 
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Abbildung 6-6: Vergleich der gemessenen prozentualen Oberflächenkalzifikation zum lichtmik-
roskopisch gemessenen Kalzifikationsgrad in Abhängigkeit zum pH-Wert (Mit-
telwerte der Präparate 1 bis 7 und der Versuchsdauer). 
6.3 Fluidanalyse 
Im Abbildung 6-7 werden Mittelwert, Minimum und Maximum aller Proben der über die Versuchs-
zeit  (n=8 Wo) gemittelten pH-Istwerte gezeigt. Die pH-Wertstufen der Pufferlösungen hatten die 
Sollwerte 7.00, 7.20, 7.40 (HEPES-Puffer) sowie 7.60, 7.80 (Tris-Puffer). Während der Versuchs-
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dauer stellten sich durch zusätzliche Calcium- und Phosphatgaben in dem Einlagerungsfluid die in 
Abbildung 6-7 dargestellten Wertebereiche ein. Geordnet nach eingelagerten Werkstoffen werden die 
nach einer Woche Einlagerung gemessenen pH-Istwerte gemittelt. Man erkennt bei den pH-Gruppen 
außer pH 7.0 eine Abweichung der gemittelten Istwerte vom Sollwert zu kleineren Werten. Während 
die Gruppen pH 7.0 eine Spanne von 6.95 bis-7.01 und pH 7.6 eine Spanne von 7.17- 7.24 aufwei-
sen, fällt bei den pH-Gruppen 7.2 und 7.8 die starke Streuung zwischen den verschiedenen 
Werkstoffen auf. 
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Abbildung 6-7: Mittelwert, Minimum und Maximum aller Proben der über die Versuchszeit ge-
mittelten pH-Werte (n=8). 
In der folgenden Abbildung 6-8 wird der Verlauf der pH-Ist-Werte aller acht Werkstoffe bei pH-7.4 
gezeigt. Es werden Mittelwert, Minimum und Maximum dargestellt. Der maximale Ist-Wert ist in der 
2. Woche übermäßig hoch aufgefallen. Ab 6. Woche sind die Istwerte insgesamt stark gefallen. 
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Abbildung 6-8: Verlauf des Einlagerungversuchs pH-7.4 über 8 Wochen (Mittel-, Minimal- und 
Maximalwert der Präparate 1 bis 8). 
Abbildung 6-9 zeigt die Phosphat-, Calcium-Ionen- und Gesamt-Calcium-Konzentration gemittelt 
über die Versuchsdauer von acht Wochen für alle Werkstoffe. Mit höherem pH-Wert ist eine abneh-
mende Calcium-Konzentration zu beobachten. Zwischen den Gruppen pH 7.4 und pH 7.6 wird die-
ser Verlauf unterbrochen. Das Rinderperikard (Werkstoff-Nr. 8 in Abbildung 6-9) zeigt eine auffal-
lend niedrige Konzentration an Gesamt-Calcium und Calciumionen in allen pH-Gruppen. Die Phos-
phat-Konzentration liegt gleichfalls auf niedrigem Niveau, jedoch nur in den ersten drei pH-Gruppen, 
wo HEPES-Puffer benutzt wird. 
Das abnehmende Verhältnis zwischen Ca(i)- und Ca(ges)-Konzentration ist in Abbildung 6-10 anhand 
der zeitlichen Mittelwerte für alle Proben dargestellt. Wie zu erwarten ist, hängt im Plasma das Ver-
hältnis der Calciumionen zum gebundenen Calcium vom pH-Wert des Plasmas ab: Je größer der pH-
Wert des Plasmas, desto weniger Calcium liegt ionisiert im Plasma vor. (minimaler Anteil 0,35 Ca(i) 
am Gesamt-Calcium (= 1.0) bei pH 7.8). Umgekehrt wächst der Anteil des an Plasmaproteine ge-
bundenen Calciums relativ zum gesamten Calciumgehalt. 
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Abbildung 6-9: Phosphat-, Gesamt-Calcium- und ionisierte Calcium-Konzentration nach Werk-
stoff und pH-Gruppe, gemittelt über die Versuchswochen (n=8). 
0
0,5
1
1,5
2
2,5
0
0,05
0,1
0,15
0,2
0,25
0,3
0,35
0,4
0,45
0,5
Ca gesamt
mmol/l
Ca(i) / Ca gesamt
Ca(i) / Ca gesamt
pH-Gruppe7,0 7,2 7,4 7,6 7,8
 
Abbildung 6-10: Gesamt-Calciumkonzentration und relativer Anteil Ca-Ionen, Mittelwert über 8 
Wochen und alle Präparate. 
Zur Ausfällung von Calciumphosphaten in einer physiologischen Flüssigkeit (Rinderplasma) tragen 
neben Calciumionen möglicherweise auch das an Proteine gebundene Calcium bei. Zur Ermittlung 
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des Löslichkeitsprodukts im medizinischen Sinn ist es daher sinnvoll, das Produkt aus Gesamtcalci-
umkonzentration mit der Phosphationenkonzentration (anorganische Phosphate) zu bilden.  
Abbildung 6-11 zeigt den Verlauf des medizinischen Löslichkeitsproduktes (LP), gemittelt über alle 
Präparate und die gesamte Versuchszeit, in Abhängigkeit vom pH-Wert des Plasmas. Im frisch ange-
setzten Rinderplasma-Kalzifizierungsfluid liegt der Wert bei 130 (mg/dl)2. Man erkennt, dass das 
Produkt mit steigendem pH-Wert abnimmt. Die pH-Gruppe 7.6 liegt aufgrund des hohen Phosphat- 
und Calciumspiegels (siehe Abbildung 6-9 und Abbildung 6-10) oberhalb dieses Verlaufs. Die Diffe-
renz zwischen pH 7.6 und pH 7.8 läßt sich auch aus den pH-Werten in Abbildung 6-13 ableiten. 
 
Abbildung 6-11: pH-Abhängigkeit des Löslichkeitproduktes, Mittelwert aller Präparate 1 bis 8 
und der Versuchsdauer (n = 8). 
Wie in Kapitel 4 beschrieben, wurde das LP Ca x PO4 am Anfang einer Versuchswoche auf einen 
Wert von 10.5 (mmol/l)2 eingestellt. Abbildung 6-12 zeigt, dass der Wochenendwert wie erwartet 
stets unter diesen Anfangswert sinkt. Dabei liegen in den ersten vier Wochen fast alle Werte unter 6 
(mmol / l)². In den folgenden Wochen fallen die Werte nicht so stark ab. 
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Abbildung 6-12: Wochenendwerte (x-Achse) des errechneten Löslichkeitsprodukts  
LP = Cages x PO4 (y-Achse), Mittelwerte über alle Proben 
Das Plasma wurde wöchentlich gewechselt; entsprechend mußte auch stets der pH-Wert des Plasmas 
am Anfang jeder Woche neu eingestellt werden. Während der Versuchswoche änderte er sich von 
zunächst basisch dann bis zum Versuchsende kontinuierlich saurer (Abbildung 6-13) 
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Abbildung 6-13: Zeitliche pH-Wert Änderung (Mittelwert aller Präparate 1 bis 8) . 
Die Abweichungen zwischen eingestelltem und dem nach einer Woche gemessenen pH-Wert des 
Plasma waren, gemittelt über die Plasmen je Präparat, während der Versuchszeit auf unterschiedli-
chen Niveaus konstant; während die Abweichungen in den ersten Wochen akzeptabel klein waren (± 
0,14 pH-Einheiten), wichen die gemessenen pH-Werte gegen Versuchsende von den eingestellten 
pH-Werten doch erheblich bis zu etwa 0.8-pH-Einheit ab.  
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7 Diskussion und Ausblick 
Die kalzifizierenden Eigenschaften verschiedener Biomaterialien wurden in vitro in Einlagerungsver-
suchen mit Rinderplasma mit definierten Ionenkonzentrationen von Calcium und Phosphat bei unter-
schiedlichen pH-Werten untersucht. Die Versuchsparameter beinhalten pH-Wert der Kalzifizie-
rungsflüssigkeit von pH 7.0 bis 7.8, Versuchsdauer bis 8 Wochen, biologische und synthetische 
Testwerkstoffe (Rinderperikard unterschiedlicher Konservierung und sieben Polyurethane). Es kann 
gezeigt werden, dass die Kalzifikation mit steigendem pH-Wert zunimmt. Eine Zeitabhängigkeit beim 
Vergleich der 4- und 8-wöchigen Einlagerung ist sowohl durch morphometrische Messungen an den 
PUR-Werkstoffproben als auch durch eine summarische Betrachtung des Kalzifizierungsgrades beim 
Rinderperikard nachweisbar. Eine zur Kontrolle durchgeführte Plasmaanalyse bestätigt die Untersu-
chungsergebnisse. 
Die Versuchsergebnisse zeigen unterschiedliche Kalzifizierungseigenschaften der PUR-Biowerk-
stoffe. Die Materialeigenschaften wie auch die Oberflächenstruktur der Werkstoffe werden haupt-
sächlich durch ihre chemische Zusammensetzung, die Polyaddition in der Synthese sowie das benutz-
te Lösungsmittel bestimmt. Bei statischer Einlagerung der PUR-Werkstoffe wird vor allem die Ober-
flächen als zentraler Schauplatz für die Kalzifikation genutzt und untersucht. Ob und wie das Lö-
sungsmittel (LM) bzw. die Art der LM-Extraktion die Oberflächenstruktur beeinflußt, ist noch nicht 
bekannt. Bei den vier untersuchten Polyesterurethanen zeigt PUR-1025/1 mit DMA als LM geringste 
Kalzifizikation, während sie für PUR-1025/2 mit THF/Dioxan als LM am stärksten ist. Von den drei 
Polyurethanen unterschiedlicher Zusammensetzung (SPUU, PEUU, PESU) mit dem gleichen LM 
(DMA) weist PUR-1025/1 ebenfalls die geringste Kalzifikation auf. PUR 1017 (PESU) zeigt im 
Vergleich zu Pellethane (TPEU) mit gleichen LM (DMF) auch geringere Kalzifikation. Es ist mög-
lich, dass die Kombination von PESU und DMA eine Oberfläche mit geringer Affinität für das Calci-
umphosphat-Präzipitat schafft. 
Bei der Betrachtung der Ergebnisse der Fluidanalyse nach jeweils 1 Woche Versuchsdauer zeigt das 
Gesamtcalcium, welches sich aus ionisiertem Calcium und einem proteingebundenen Anteil zusam-
mensetzt, im Vergleich zu ionisiertem Calcium eine deutliche Konzentrationsdifferenz zwischen den 
pH-Gruppen. Eine Abweichung von diesem Trend ist ein übermäßig hoher Gesamt-Calcium-Anteil 
der pH-Gruppe 7.6, der einerseits durch einen hohen Proteingehalt des Plasmas und andererseits 
durch eine zu hohe Stoffmenge an Calciumionen erklärt werden kann, welche aus dem Bodensatz 
stammen. Betrachtet man dabei das mittlere Löslichkeitsprodukt bei der pH-Gruppe 7.6 (Abbildung 
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6-10 und Abbildung 6-11), welches nur in geringem Maß absinkt, so läßt sich dadurch die auffallend 
geringe Kalzifikation bei pH 7.6 nach 4 Wochen (Abbildung 6-2 und Abbildung 6-3) erklären. Hier 
bestätigt ebenfalls das Ergebnis der Plasmaanalyse das Ausmaß der Kalzifikation. Die hohen 
Phosphationen-Endwerte der pH-Gruppe 7.6 und 7.8 könnten zusätzlich mit dem TRIS-Puffer inter-
ferieren, da dieser eine Phosphatkomponente enthält. 
Die geplanten fünf pH-Sollwerte, die mit Pufferlösungen im frischen Plasma eingestellt wurden, lies-
sen sich mit TRIS-Puffer (pH-Gruppe 7.6 und 7.8) bis in die dritte Woche einhalten, während die 
drei mit HEPES gepufferten pH-Gruppen (7.0, 7.2, 7.4) bereits nach einer Woche dicht um pH 7.3 
zusammenlagen, was dem pKa von HEPES entspricht. Daher trat bei der pH-Gruppe mit HEPES-
Puffer (7.0 bis 7.4) insgesamt nur eine geringe mittlere pH-Differenz auf (Abbildung 6-12) im Ver-
gleich zu den pH-Gruppen 7.6 und 7.8 mit TRIS-Puffer. Die pH-abhängigen Parameter Calcium- 
und Phosphat-Ionenkonzentration, über die Versuchsdauer gemittelt, zeigen dem pH-Wert entspre-
chende Verhältnisse (Abbildung 6-9 und Abbildung 6-10). Die Pufferwirkung ist am Schwankungs-
bereich der jeweiligen pH-Gruppen erkennbar. 
Indirekt spiegelt das Verhältnis des Ca(i)- Anteils (Abbildung 6-10) die pH-Werte in den Gruppie-
rungen wider. Die Aufnahmekapazität des Puffers erwies sich unter den Versuchsbedingungen und 
den sich mehrfach überlagernden Einflussgrößen als zu gering. Der Effekt, daß die Verflüchtigung 
des im Blutplasma gelösten Bicarbonats zu einem Anstieg des pH-Werts führt, wird offensichtlich 
überlagert von pH-absenkenden Stoffwechselprodukten der Bakterien und deren Bindung gelösten 
Carbonats sowie unbekannter chemischer Wechselwirkungen der Proben im Blutplasma. Die mit der 
Zeit zunehmend „verwaschenen“ pH-Endwerte innerhalb einer Werkstoffgruppe resultieren neben 
den oben genannten Gründen auch aus den zwei verwendeten Puffersystemen und der Adhäsion des 
Calciumphosphat-Präzipitats. 
Die semiquantitative Auswertung der Oberflächenkalzifikation der PUR-Werkstoffe ist sehr schwie-
rig, weil die Dichte der Kalzifikationsaggregate innerhalb eines Präparates an der Oberfläche stark 
streut. Da eine Einteilung der Kalzifikationen in Kalzifikationsgrade aufgrund mikroskopischer Un-
tersuchungen stark der Subjektivität des Betrachters unterliegt, wurde eine weitere, objektive Aus-
wertungsmethode hinzugezogen (s. Kap. 5.1.3). Die morphometrische Auswertung von 50 % der 
Probenoberfläche liefert ein objektiveres Ergebnis (s. Kap. 6.2.2). Trotz der zweidimensionalen Ein-
schränkung kann eine pH-Abhängigkeit der Kalzifikation in vitro gezeigt werden.  
Bei einer Analyse verschiedener Herzklappenexplantate fand Daskalakis Einschränkungen der zwei-
dimensionalen Morphometrie. Kleine Kalzifizierungsablagerungen können sich so verteilt ablagern, 
dass es zu einem hohen Verkalkungsgrad kommt. Umgekehrt können sich die Kalziumsalze an einer 
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oder nur wenigen Stellen ablagern, so dass trotz hohen Calciumgehalts nur ein niedriger Verkal-
kungsgrad resultiert [81]. Dieser Mangel liegt auf der Hand, sobald die Morphometrie sich auf zwei-
dimensionale Messungen beschränkt. Bei den gleichmäßigen Bedingungen im Einlagerungsversuch 
traf dies jedoch nicht zu, da die Probekörper gleichlang eingelagert wurden und von der gleichen um-
spülende Plasmamenge umgeben waren. Zudem haben Schoen et. al. gezeigt, dass die im zweidimen-
sionalen Röntgenbild detektierten Verkalkungen mit den chemisch mittels Atomabsorptionspektro-
metrie analysierten Stoffmengen korrelieren [286]. 
Die Rinderperikardproben weisen regelmäßig innerhalb einer pH-Gruppe die niedrigste Calcium-
Endkonzentration im Einlagerungsfluid auf. Dieser Befund spricht für die stark kalzifizierende Eigen-
schaft des Gewebsmaterials und weist auf eine hohe Affinität zur Calciumbindung bzw. auf eine apa-
titnukleierende Eigenschaft des Perikardgewebes hin. Auch in einem dynamischen in vitro Testsys-
tem war die Kalzifikationsgeschwindigkeit von Polyurethanherzklappen viel langsamer als die  bio-
prothetischer Herzklappen (siehe 3.3.1.2). Eine viel geringere Kalzifizierung von SPUs im Vergleich 
zum getesteten Rinderperikard wurde ebenfalls von Bernacca et al. beobachtet [25,26,162]. Das Er-
gebnis aus dem Einlagerungsversuch zeigt unabhängig von der Einlagerungszeit fast bei allen Präpa-
raten eine Kalzifikation an der Gefäßwand der Gewebe. Die diffus schollige Verkalkung in der Fibro-
sa ist wahrscheinlich von ortsständigen Zellen ausgegangen. Die Kalzifikation an Kollagenfasern 
weist eine charakteristisch wellige Struktur vor allem bei den pH-Gruppen 7.6 und 7.8 auf. Das re-
gelmäßige Kalzifikationsmuster an kollagenen Fasern wurde auch von Glimcher et al. beobachtet und 
beschrieben [128]. 
Der Einfluß der Konzentration der Glutaraldehydfixierungslösung auf die Kalzifikation des Rinderpe-
rikards kann aus Tabelle 6-2 wie folgt zusammengefaßt werden. Bei geringen pH-Werten (Gruppe 
7.0 und 7.2) ist histologisch kein Unterschied zwischen beiden Fixierungsvariablen zu erkennen. Erst 
bei höheren pH-Werten kalzifizieren die mit 0,625 %igem Glutaraldehyd fixierten Gewebsproben lo-
kal verstärkt. Eine gleichmäßige Fixierung des Rinderperikards kann gerade durch eine hohe Gluta-
raldehydkonzentration erschwert werden, weil die Vernetzung der häufig an der Oberfläche lokali-
sierten großen Kollagenbündel zuerst erfolgt und das weitere Eindringen der Glutaraldehydmoleküle 
verhindert wird. Es liegt noch keine Untersuchung darüber vor, welche Glutaraldehydkonzentration 
sich kritisch auf die Kalzifikation des Perikardgewebes auswirkt. In dieser Arbeit ist die Anzahl der 
Gewebsproben zu gering und gleichzeitig auf mehrere Einflußvariablen verteilt, so dass die Beobach-
tungen nicht eindeutig interpretiert werden können. 
Die Auswirkungen des Bodensatzes auf das gewechselte Plasma sind schwer abzuschätzen, so dass 
zwar das zugegebene Plasma, nicht aber die Zusammensetzung des Einlagerungsfluid in den Einlage-
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rungsgefässen unmittelbar nach der Erneuerung bekannt ist. Durch den Bodensatz und das wöchent-
liche Handhaben der Proben bei der Erneuerung der Einlagerungsflüssigkeit besteht die hohe Gefahr 
einer Kontamination. Die Einstellung des pH-Wertes wird in einem thermostatisch auf 37°C geregel-
ten Wasserbad durchgeführt. Dieses Temperaturniveau, das Blutplasma selbst und die physiologische 
Einlagerungstemperatur im Inkubator begünstigten mehrfach das Wachstum von Mikroben, sodaß 
trotz großer Sorgfalt beim Plasmawechsel und Zusatz von Natriumazid in einer sterilen Versuchs-
umgebung das Problem nicht umgangen werden konnte. Das Ausgangsmaterials für das Blutplasma 
im Schlachthof konnte ebenfalls nicht unter sterilen Bedingungen entnommen werden. Aus diesen 
Gründen sanken die pH-Werte (Abbildung 6-13), und die Konzentration des Calciumphosphats stieg 
an. Es wurde kein handelsübliches steriles Plasma verwendet, um die Kompatibilität mit anderen 
Versuchen zu gewährleisten [127]. 
Eine konstante Ablagerungsfläche der Proben ist bei der Einlagerung in Zellkulturflaschen nicht ge-
geben. Die Proben wurden zwar ruhig gelagert nach dem Plasmawechsel, aber durch den engen Fla-
schenhals der Zellkulturflaschen konnte die Lagerung in Plasma nicht fixiert werden. Verrutschte 
Proben, die sich nach einem Plasmawechsel gegenseitig überlagerten, konnten nicht korrigiert wer-
den. Die aus diesem Einflussfaktor resultierenden Streuungen wirken sich bei der vierwöchigen Ein-
lagerung stärker aus und sind nach 8 Wochen eher nivelliert. 
Im Versuch wurde heparinisiertes Blutplasma benutzt, um einer biologischen Fluidumgebung nahe-
zukommen. Dies hat aber den Nachteil, dass häufige Wechsel die Kontaminationsgefahr erhöhen und 
Antibiotika und Heparin zugegeben werden müssen, deren Wirkung auf die In-Vitro-Kalzifikation 
nicht bekannt ist. Die komplexe Mixtur erschwert das genaue Bestimmen der kritischen Faktoren der 
Kalzifikation [25,26]. Chandy et al. haben in einem Einlagerungsversuch zur Kalzifikation die Rolle 
von Antibiotika untersucht. Sie fanden, dass bestimmte Antibiotika der Aminoglycosidgruppe sowohl 
GA-fixiertes Rinderperikard als auch PUR-Oberflächen modifizieren können und folglich deren Kal-
zifikationsprozess beeinflussen (siehe Kap. 3.4.4). [61, 62]  
Ein in vitro Modell zur Untersuchung der Kalzifikation von Biomaterialien wurde 1991 von Golomb 
et al. entwickelt und mit quantitativen Befunden von in vivo-Modellen verglichen. Das in vitro Mo-
dell bestimmt ausreichend sensitiv die Kalzifikationsneigung von Biomaterialien und ist deshalb nach 
Aussage der Autoren als Prescreening-Methode für Kalzifizierungsmechanismen und Inhibitions-
maßnahmen verwendbar. Dabei sind viele Einschränkungen bei der Übertragung auf in vivo-
Bedingungen zu beachten, zum Beispiel verfügbares Calciumion und zellulärer Faktor. [133,134] 
Dennoch halten Chandy et al. das Modell für hilfreich bei der Aufklärung der Kalkablagerung unter-
halb der Gewebeoberfläche und dichter Ablagerung ohne Zellen [61,62]. In vitro Tests können nach 
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Deiwick und Glasmacher die intrinsische Kalzifikation von Bioprothesen reproduzieren, sogar in 
Abwesenheit der zellulärer Faktoren [87].  
Einige Theorien stellen einen extrinsischen, zellvermittelten Mechanismus zur Erklärung der Kalzifi-
kation von Polyurethanwerkstoffen in den Mittepunkt, was von der Oberflächenmorphologie, -
chemie und –defekten abhängt. Andere Untersuchungen haben gezeigt dass Kalkablagerung sich an 
glatten Oberflächen bilden, wogegen Oberflächendefekte kalzifikationfrei [376] blieben. Auch wurde 
Kalzifikation innerhalb des PUR-Pumpsacks ohne Beteiligung von Zellen beobachtet. Solche wider-
sprüchlichen Befunde weisen daraufhin, dass die Kalzifikation nicht von Zellkomponenten ausgeht, 
sondern eher durch die Wechselwirkung zwischen Polymer und Blutbestandteilen wie Calcium und 
Phosphat zustandekommt.  
Eine Hypothese besagt, dass sich im Bereich der Weich-Segmente bei Polyurethanen Startpunkte für 
die Kalzifikation befinden. In günstiger Umgebung wachsen diese Stellen und es kommt zur Kalkab-
lagerung. Die Befunde aus den gegenwärtigen Untersuchungen der Arbeitsgruppe Yang stützen die-
se Hypothese, weil sämtliche Proben der Untersuchung eine mikroskopisch glatte Oberfläche zeigen. 
Deshalb glaubt man, dass die beobachteten Unterschiede der kalzifizierenden Materialeigenschaft ein 
Ergebnis von unterschiedlicher Oberflächenchemie darstellt [376]. Offen bleibt die Frage, ob die Kal-
zifikation auf die intrinsische Polymereigenschaft zurückzuführen sei oder von externen Faktoren 
vermittelt wird. Eine Kombination in Verbindung mit einer Thrombenbildung ist höchst wahrschein-
lich, [33,154,162].  
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8 Zusammenfassung 
Die Forschung und Entwicklung biologischer Herzklappen hat zwar in den letzten drei Jahrzehnten 
hervorragende klinische Resultat hervorgebracht, die Langzeitergebnisse stellen jedoch nach wie vor 
ein entscheidendes Hindernis bei der Behandlung dar. Das Hauptproblem ist die Degeneration und 
Kalzifikation des implantierten Gewebes, wobei auch neuere Typen von Bioprothesen sich nicht 
grundsätzlich besser verhalten. Die Analyse der Ursachen der Prothesenverkalkung ist zur Verbesse-
rung der Haltbarkeit nach der Implantation von großer Bedeutung. Kalzifikation tritt im Einzelfall 
früh oder nach einem unvorhersehbaren Zeitintervall auf und kann zum Versagen der Bioprothese 
führen. Klinische Untersuchungen von Explantaten zeigen oft sehr unterschiedliche Befunde und ge-
gensätzliche Ergebnisse, die zum einem auf patientenbezogene bzw. empfängerspezifische Faktoren 
als Ursache der Kalzifizierung hinweisen. Zum anderen können Veränderungen des biologischen 
Gewebes im Herstellungsprozeß sowie mechanische Beanspruchung die primären Ursachen sein für 
die Zerstörung und Kalzifizierung der Bioprothesen nach der Implantation. Der Verlust von Endo-
thelien- und Glykosaminoglykan gehört zu den wichtigsten Veränderungen. Bei Homografts spielt 
außerdem der immunologische Prozeß eine besondere Rolle. Sie kalzifizieren wie fixierte gerüstlose 
Xenografts vor allem an der Aortenwand. 
Um die Lebenszeit künstlicher Materialien wie Polyurethan für die Anwendung in kardiovaskulären 
System weiterzuentwickeln, müssen die durch Oberflächen induzierten Kalzifizierungsprozesse ein-
gehender analysiert werden. In bisherigen experimentellen Untersuchungen zur Kalzfikation werden 
verschiedene Tiermodelle verwendet, zum Beispiel orthotope Implantation im Herz großer Tierarten 
oder subkutane Implantate in Ratten. Tiermodelle gestatten jedoch keine Variation physiologischer 
Randbedingungen. Im experimentellen Teil dieser Arbeit wird in einem Einlagerungsversuch eine 
Kalzifikation in physiologischer Flüssigkeit bei 37°C hervorgerufen. Der Einfluß des pH-Werts als 
eine der physikalisch-chemischen Grundbedingungen auf das Kalzifikationsverhalten bioprothetischer 
Materialien wird untersucht. Mit 0.024M HEPES- und TRIS-Pufferlösung werden die pH-Werte  
7.0, 7.2, 7.4, 7.6, 7.8 im Rinderplasma eingestellt. Verschiedene PUR-Werkstoffen sowie Glutaral-
dehyd-fixiertes Rinderperikard werden als Proben mit Normgrößen eingelagert. Im Rinderplasma 
werden einheitlich jeweils das Löslichkeitsprodukt der Calcium- und Phosphationenkonzentration auf 
den Ausgangswert 130 (mg/dl)² angehoben, um quantifizierbare Ergebnisse innerhalb des Versuchs-
zeitraums von 4 bzw. 8 Wochen zu erreichen. Die Proben werden nach Abschluß der Einlagerung 
mit von Kossa gefärbt und die schwarzgefärbten Kalkablagerungen im Gewebe bzw. an der Oberflä-
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che lichtmikroskopisch und morphometrisch ausgewertet. Das Ergebnis zeigt, dass die Kalzifikati-
onsgrade mit dem pH-Wert steigen. Eine zur Kontrolle durchgeführte Plasmaanalyse - Ermittlung 
der Calcium-, Phosphatkonzentration und Verlauf des Löslichkeitsproduktes - bestätigt die Untersu-
chungsergebnisse. Die Kalzifikation der Werkstoffe ist nach 8 Wochen am geringsten bei PUR 1017 
mit 4.5% in der pH-Gruppe 7.0 und am stärksten bei PUR 1025/2 mit 99.5% in der pH-Gruppe 7.8. 
Der über alle pH-Gruppen gebildete Mittelwert ist bei PUR 1025/1 mit 46.8% am geringsten und 
Pellethane mit 70.1% am höchsten. Regelmäßig wird beim Rinderperikard die stärkste Absenkung 
des Calcium- und Phosphat-Spiegels im Einlagerungsfluid beobachtet, was auf eine besonders hohe 
Calciumbindung und damit kalzifizierende Eigenschaft des Gewebes hinweist. Eine diffus verstreute 
Kalzifikation, die in erster Linie an Zellen assoziiert, findet sich bei den Gruppen mit geringeren pH-
Werten. Mit zunehmendem pH-Wert wird ein zunehmendes Maß an Schwarzfärung in Schnittpräpa-
raten des fixierten Gewebes beobachtet. Auch die Konzentration des Glutaraldehyds als Fixierungs-
mittel hat das Kalzifikationsverhalten beeinflußt. Mit 0.625% Glutaraldehyd-fixierte Gewebsproben 
zeigen an den äußeren Gewebsschichten eine verstärkte Kalzifizierung, während eine 0.5%ige Kon-
zentration häufig ein diffuses Kalzifikationsbild.  
Mit dem Einlagerungsversuch kann das Verhalten von PUR und biologischen Materialien allgemein 
und die pH-Abhängigkeit insbesondere analysiert werden. Die pH-Werte in Rinderplasma lassen sich 
mit Pufferlösungen einstellen; die Auswahl der Pufferkapazität muß bei zukünftigen Untersuchungen 
eventuell verbessert werden. Für Untersuchungen zu Einflussfaktoren der chemischen Behandlung 
und Fixierungen biologischen Gewebsmaterialien wie Rinderperikard oder auch Schweineaorten-
klappengewebe wie auch Blutverträglichkeit und Beständigkeit von PUR-Werkstoffe ist der Einlage-
rungsversuch sehr gut geeignet.  
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Tabelle Versuchsdurchführung 
Die Angaben in der Tabelle geben die in der Literatur gefundenen Einzelheiten wieder. 
 
Gewebe-
material 
Beschaf-
fungsort 
Transport bzw. Vorbe-
handlung 
Fixation 
Tempera-
tur  
 
 
Dauer  
 
 
Druck  
 
 
Mittel  
Konzentration Lagerung Literatur 
Xe-
nograft/Tier 
k. A. 
- Hanks' Solution w magne-
tic Stirner 
≥ 3 h 
4 º C, bei 
Dunkelheit 
 
24 h 
 
 
- Sodium metape-
riodate 
 
1 port. 3 % Sod. 
m. solution + 2 
port. Hank's soluti-
on, Millipore-Filter 
Gla, 4 º C (2,6 ml 25 
% Gla + 97,4 ml 1/15 
Mol phosphat buffer 
pH 7,4) 
Carpentier 
et al. [50]  
   4 º C 1 h - Ethylenglykol 1 ml Ethylengl. + 
99 ml Hank's sol. 
 Carpentier 
et al. [50] 
Herzklap-
pen/Herz 
Schlachthof 
rinsed twice 
Gildd buffered solution 
Nace, 9 gm; 
20 ml HEPES buffer 1M,  
destilliertes Wasser 1000 
ml 
NaOH N → pH 7,4 
0 - 6 º C 
t: ca. 32 ≤ 72 h 
- - 4 mmHg -   Carpentier 
et al. [49]  
Pericardial 
Xenogr. 
von 6 - 18 
Monate alten 
Kälbern 
- 3 h lang in Hanks' Solution 
gewaschen 
4 º C 2 Wo-
chen 
- Purified Gta. 
bufferd to pH 7.4 
with  
0,067 M phos-
phate 
0,5 % 4 % formaldehyde 
buffered to pH 5,4 
with 0,2 M acetate 
Ionescu et 
al. [164]  
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Gewebe-
material 
Beschaf-
fungsort 
Transport bzw. Vorbe-
handlung 
Fixation 
Tempera-
tur  
 
 
Dauer  
 
 
Druck  
 
 
Mittel  
Konzentration Lagerung Literatur 
Parietal Peri-
cardium von 
2 - 3 Wochen 
alten Kälbern 
 
 
 
ohne - 24 h - Gla. HEPES-
buffered pH 7.4 
0,6 % 0,2 % Gla, same buf-
fer for storage at  
2 º C 
Schoen et 
al. [292] 
Pericardium 
erwachsener 
Rinder 
Schiley, Inc.     Gla. phosph. buf-
fered 
0,6 % - Schoen et 
al. [292]  
Schweine-
herzen/ 
Aortic valve 
leaflets 
Slaughter 
house 
in Eis eingelegt 
cold sterile saline 
- 24 h - Gla. buffered 
with sodium 
phosphate (0.05 
M), 0.14 M NaCl, 
pH 7.4 
0,625 % 0,2 % Gla, same buf-
fer at room temp. for 
min. 4 weeks 
Levy et al. 
[199] 
Pericard von 
8 - 16 Mona-
te alten Käl-
bern 
direkt nach 
Schlachtung 
cold sterile saline, aseptic 
techniques 
4 º C 10 - 
14 
days 
- Gla. - tissue mounted on the 
frame, 1 - 4 weeks, 
inspection, buffered in 
4 % formaldehyde, pH 
5,6, until used 
Ionescu et 
al. [163] 
Porcin Aortiv 
valves 
Slaughter 
house 
in Eis eingelegt 
cold sterile saline 
- 24 h - Gla. phosph. buf-
fered 
0,4 % 0,2 % Gla. Levy et al. 
[201] 
Bovine peri-
cardium 
Schlachthof rinsed in saline solution, 
4 º C for 3 h 
4 º C - - Gla. buffered,  
0.2 M phosph., 
pH 7.4 
0,2 %; 0,45 %; 2 % - Hayashi et 
al. [152]  
Bovine 
pericardial 
sacs 
Schlachthof kalte Salzlösung 
(acceptable pieces of the 
pericardial sacs) 
room 
temp. 
≥ 14 d 0 bar Gla. buffered 0,5 % - N. N. 
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Gewebe-
material 
Beschaf-
fungsort 
Transport bzw. Vorbe-
handlung 
Fixation 
Tempera-
tur  
 
 
Dauer  
 
 
Druck  
 
 
Mittel  
Konzentration Lagerung Literatur 
porcine 
aortiv valve 
- - - - 4 mm Hg 
100 mm 
Hg 
0 mm Hg 
Gla. buffered, 
0.15 M phosph., 
pH 7.2 
0,625 % - Broom et al. 
[40] 
bovine 
pericardium 
Schlachthof physiol. Lösung 
0 º C, Dicke 0,2 - 0,3 mm 
- 0.5 h 
48 h 
- Gla.  0,2 % 
0,5 % 
- Calderale et 
al. [48] 
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Bewertungsmaßstab der Calciumphosphatbestimmung nach Kossa 
Grad der  
Kalzifizierung 
Bewertung 
exemplarische Mik-
roskop-Aufnahme 
   
1 
Spuren an Calciumphosphat 
d. h. punktförmige schwarze Fär-
bung auf der Probe 
 
 
2 
Geringe Calciumphosphatablage-
rung  
d. h. stellenweise Schwarzfärbung, 
mit geringem räumlichen Ausmaß 
 
3 
Mittlere Calciumphosphatablage-
rung  
d. h. teilweise Schwarzfärbung  
4 
Starke Calciumphosphatablage-
rung  
d. h. große Bereiche der Proben-
oberfläche schwarz gefärbt 
 
5 
Sehr starke Calciumphosphatab-
lagerung  
d. h. Probenoberfläche fast voll-
ständig schwarz gefärbt 
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Abbildung 1: PUR 1017, pH 7.0 
 
Abbildung 2: PUR 1017, pH 7.0 
Abbildung 3: PUR 1017, pH 7.2 
 
Abbildung 4: PUR 1017, pH 7.4 
Abbildung 5: PUR 1017, pH 7.6 
 
Abbildung 6: PUR 1017, pH 7.8 
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Abbildung 7: PUR 1076, pH 7.0 
 
Abbildung 8: PUR 1076, pH 7.0 
Abbildung 9: PUR 1076, pH 7.2 
 
Abbildung 10: PUR 1076, pH 7.4 
Abbildung 11: PUR 1076, pH 7.6 
 
Abbildung 12: PUR 1076, pH 7.8 
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Abbildung 13: PUR 1025/2, pH 7.0 
 
Abbildung 14: PUR 1025/2, pH 7.2 
Abbildung 15: PUR 1025/1, pH 7.0 
 
Abbildung 16: PUR 1025/1, pH 7.4 
Abbildung 17: PUR 1025/1, pH 7.8 
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Abbildung 18: Pampul, pH 7.2 
 
Abbildung 19: Pampul, pH 7.8 
Abbildung 20: Pellethane, pH 7.0 
 
Abbildung 21: Pellethane, pH 7.8 
Abbildung 22: BPS, pH 7.0 
 
Abbildung 23: BPS, pH 7.6 
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Abbildung 24: Rinderperikard in 0,5 % Glutaraldehyd, 4 Wochen, pH 7.4 
 
Abbildung 25: Rinderperikard in 0,5 % Glutaraldehyd, 4 Wochen, pH 7.8 
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Abbildung 26: Rinderperikard in 0,5 % Glutaraldehyd, 8 Wochen, pH 7.4 
 
Abbildung 27: Rinderperikard in 0,5 % Glutaraldehyd, 8 Wochen, pH 7.8 
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Abbildung 28: Rinderperikard in 0,625 % Glutaraldehyd, 4 Wochen, pH 7.0 
 
Abbildung 29: Rinderperikard in 0,625 % Glutaraldehyd, 4 Wochen, pH 7.8 
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Abbildung 30: Rinderperikard in 0,625 % Glutaraldehyd, 8 Wochen, pH 7.0 
 
Abbildung 31: Rinderperikard in 0,625 % Glutaraldehyd, 8 Wochen, pH 7.6 
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